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Re´sume´
Cette e´tude se place dans le cadre d’une collaboration entre le Groupe de Re-
cherche en Electrodynamique de l’INPT/ENSEEIHT/CNRS et le Service de Chi-
rurgie Thoracique et Cardiovasculaire de l’APHP Pitie´-Salpeˆtrie`re de Paris. L’ob-
jectif de ce travail est d’envisager l’apport des nouveaux mate´riaux e´lectroactifs
dans les dispositifs d’assistance circulatoire. Ces syste`mes ont pour roˆle de rem-
placer temporairement la fonction de pompe joue´e par le coeur (coeur artificiel et
syste`me de circulation extracorporelle). Dans ces conditions, le sang est confronte´
a` deux proble`mes favorisant la formation de caillots (thrombose) : contact avec des
surfaces artificielles et perturbation de son e´coulement. L’e´tude propose´e envisage
la possibilite´ de re´aliser une fonction antithrombotique avec un actionneur e´lec-
troactif.
La premie`re partie est consacre´e a` la de´finition des principaux mate´riaux ac-
tifs. Quelques applications pre´sentes dans le domaine me´dical sont aussi de´crites.
La deuxie`me e´tape consiste a` de´terminer, par simulations fluidiques, les zones
privile´gie´es pour la formation de caillots dans une ge´ome´trie de type divergente
(raccord en Y) en tenant compte des proprie´te´s non newtoniennes du sang. De
plus, une e´tude repre´sentant l’agre´gation de plaquettes sanguines est re´alise´e en
utilisant de fines particules de fer immobilise´es avec un aimant dans la divergence
e´tudie´e, dans lequel circule un fluide. Ainsi, l’influence de de´formations parie´tales
sur le de´collement d’une particule a pu eˆtre mode´lise´e.
A partir des donne´es accumule´es dans le chapitre pre´ce´dent, des actionneurs
constitue´s de ce´ramiques multicouches pie´zoe´lectriques sont dimensionne´s et ca-
racte´rise´s (fre´quence de re´sonance et de´formation cre´e´e sur le raccord).
Enfin, un circuit permettant de reproduire la formation de caillots dans le rac-
cord en Y, base´ sur un mode`le de circulation extracorporelle, a e´te´ re´alise´. En
inte´grant les actionneurs dans ce mode`le, le de´collement des particules par vibra-
tions parie´tales a pu eˆtre ve´rifie´ expe´rimentalement. De plus, une e´tude a permis de
de´terminer l’influence des vibrations sur les temps de formation des caillots dans
le raccord, ouvrant la voie a` la mise au point d’une fonction antithrombotique.
MOTS CLEFS
mate´riaux e´lectroactifs, actionneur pie´zoe´lectrique, vibrations parie´tales, de´col-
lement de particules, assistance circulatoire, antithrombose.
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Abstract
This study is placed within the framework of collaboration between the
Electrodynamics Research Group of the INPT/ENSEEIHT/CNRS and the Tho-
racic and Cardiovascular Surgery Service of the APHP Pitie´-Salpeˆtrie`re of Paris.
The objective of this work is to consider the contribution of new electroactive
materials in the devices of mechanical circulatory support. These systems replace
temporarily the pump function played by the heart (artificial heart and device
of extracorporeal circulation). Under these conditions, blood is confronted with
two problems supporting the clot formations (thrombosis) : contact with artificial
surfaces and disturbance of its flow. The study suggested considers the possibility
of fulfilling an antithrombotic function with an electroactive actuator.
The first part is devoted to the definition of principal active materials. Some
applications present in the medical field are also described.
The second stage consists in determining, by fluidic simulations, the zones
privileged for the clot formations in a divergent type geometry (Y-shaped connec-
tion) by taking into account the non newtonian blood properties. Moreover, a
study representing the blood platelet aggregations is carried out by using fine
iron particles immobilized with a magnet in the studied divergence, in which a
fluid circulates. Thus, the influence of parietal deformations on the separation of
a particle could be modelled.
From the data accumulated in the preceding chapter, actuators made up of
piezoelectric multi-layer ceramics are dimensioned and characterized (resonance
frequency and deformation created on the Y-shaped connector).
Finally, a circuit allowing to reproduce the clot formations in the Y-shaped
connector, based on a model of extracorporeal circulation, was carried out.
By integrating the actuators in this model, the separation of the particles by
parietal vibrations could be check in experiments. Moreover, a study made it
possible to determine the influence of the vibrations on the clot formation times in
the connection, opening the way to the development of an antithrombotic function.
KEYWORDS
elctroactive materials, piezoelectric actuator, parietal vibrations, particle sepa-
rations, mechanical circulatory support, antithrombosis.
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Notations
Mate´riaux actifs
diλ constante de charge
eλi constante pie´zoe´lectrique
sλµ constante de souplesse
cλµ constante de rigidite´
giλ constante de tension
εij permittivite´ die´lectrique
δ angle de perte die´lectrique
Y Module d’Young
ρ densite´
Θ tempe´rature
As tempe´rature de de´but de transition auste´nitique
Af tempe´rature de fin de transition auste´nitique
Ms tempe´rature de de´but de transition martensitique
Mf tempe´rature de fin de transition martensitique
E champ e´lectrique
D de´placement e´lectrique
T contrainte me´canique
S de´formation relative
Me´canique des fluides
v vitesse d’un fluide
V vitesse caracte´ristique d’un fluide
ν viscosite´ cine´matique
η viscosite´ dynamique
µ viscosite´ effective
Re nombre de Reynolds
Rer nombre de Reynolds relatif a` une particule
xxi
σ contrainte fluidique
γ˙ taux de cisaillement
g gravite´
mp masse de la particule
dp diame`tre de la particule
(yp, zp) coordonne´es de la particule dans le re´fe´rentiel d’e´tude
B champ magne´tique
cT coefficient de la force de traˆıne´e
cMA coefficient de la force de masse ajoute´e
cL coefficient de la force de lift
cf coefficient de frottement de l’acier
A de´placement harmonique de la paroi
Actionneur pie´zoe´lectrique
T̂PC contrainte me´canique limite du polycarbonate
S˙ vitesse de de´formation relative
Y0 admittance de la branche statique du sche´ma e´quivalent
Zm admittance de la branche dynamique du sche´ma e´quivalent
Y admittance e´quivalente du sche´ma e´quivalent
R0 re´sistance traduisant les pertes die´lectriques
C0 capacite´ de l’e´le´ment pie´zoe´lectrique encastre´
R re´sistance lie´e au pertes par de´formation
L inductance lie´ a` la masse vibrante
C capacite´ lie´ a` l’e´lasticite´ de l’e´le´ment vibrant
Ds coefficient de dissipation me´canique
M masse de l’e´le´ment vibrant
K raideur me´canique de l’e´le´ment vibrant
N rapport de transformation e´lectrome´canique
keff coefficient de couplage e´lectrome´canique effectif
Q facteur de qualite´
u de´placement de l’actionneur
u˙ vitesse vibratoire de l’actionneur
Fonction antithrombotique ”´electroactive”
Dav de´bit avant la divergence du circuit de CEC
Dap de´bit apre`s la confluence du circuit de CEC
r temps requis pour le de´but de la formation du caillot de sang
k temps se´parant le de´but de la formation du caillot d’un niveau pre´-e´tabli
de viscosite´ du caillot
AM amplitude maximale mesurant la force d’un caillot
ε coefficient de visco-e´lasticite´
IPT indice du potentiel thrombodynamique
tc temps de coagulation

Introduction ge´ne´rale
Les mate´riaux e´lectroactifs, qui re´alisent une conversion e´lectrome´canique
”directe” de l’e´nergie au sein meˆme de la matie`re, de´montrent peu a` peu leurs
potentiels d’innovation technologique face a` de nombreux secteurs d’application.
Outre l’ide´e qu’ils pourraient a` terme supplanter dans certains cas les proce´de´s
d’actionnement classiques base´s sur les effets e´lectromagne´tiques ”`a distance”, les
nouvelles possibilite´s offertes par ces mate´riaux en termes de performances et
de fonctionnalite´s e´lectrome´caniques constituent une puissante motivation pour
aborder et re´soudre des proble´matiques issues de domaines e´mergents. Tel est le
cas des nouvelles fonctions de controˆle actif cible´es en ae´ronautique en vue, par
exemple, d’optimiser en temps re´el la forme des profils de voilure (vers le concept
de ”morphing aircraft”) ou encore de re´duire les efforts de traˆıne´e graˆce a` des
manipulations de la couche limite (mise en œuvre de ”peaux e´lectroactives”).
Un domaine particulie`rement concerne´ par ces ruptures technologiques poten-
tielles correspond paralle`lement a` celui de la me´decine et du ge´nie biome´dical. Les
capacite´s d’inte´gration fonctionnelle et structurelle dont disposent par principe
les syste`mes e´lectroactifs, semblent en effet constituer une re´ponse prometteuse
a` la mise au point de mate´riels performants, discrets et de moins en moins
invasifs. Parmi les divers champs d’applications possibles (prothe`ses et orthe`ses
actives, micro-robots chirurgicaux,...), l’assistance circulatoire et la chirurgie
cardiovasculaire constituent des domaines particulie`rement re´ve´lateurs de ces
nouvelles proble´matiques.
L’objectif du pre´sent travail concerne pre´cise´ment l’e´tude de faisabilite´ d’une
fonction e´lectroactive destine´e au controˆle d’e´coulement dans le domaine de l’as-
sistance circulatoire. Le the`me plus particulie`rement traite´ a trait a` la mise au
point d’un syste`me antithrombotique actif visant a` terme a` limiter la production de
caillots sanguins au sein d’un circuit artificiel graˆce a` l’injection de vibrations parie´-
tales. Pre´cisons que cette e´tude a e´te´ mene´e dans le cadre d’une collaboration entre
le Groupe de Recherches en Electrodynamique de l’INPT/ENSEEIHT/CNRS et le
Service de Chirurgie Thoracique et Cardiovasculaire de l’APHP - Pitie´-Salpeˆtrie`re.
Le premier chapitre du me´moire rappelle d’une part les proprie´te´s essentielles
des diffe´rentes classes de mate´riaux e´lectroactifs disponibles et pre´cise d’autre part
le potentiel d’innovation qu’elles repre´sentent pour le secteur me´dical.
1
2 Introduction ge´ne´rale
Sur la base de cette analyse pre´liminaire, la question spe´cifique du controˆle actif
d’e´coulements liquides est progressivement introduite, depuis la de´finition du pro-
ble`me en termes de me´canique des fluides pure, jusqu’a` l’e´laboration d’un mode`le
pre´dictif simplifie´ e´tabli en conside´rant un e´coulement de re´fe´rence soumis a` des
vibrations localise´es.
Le troisie`me chapitre est plus particulie`rement consacre´ a` la conception et au
dimensionnement du syste`me e´lectroactif requis pour proce´der a` l’activation pre´-
ce´demment de´finie.
A l’aide du dispositif expe´rimental re´alise´, un protocole d’expe´rimentation de
la fonction antithrombotique pre´conise´e est de´crit dans le quatrie`me et dernier
chapitre. Cette e´tude, qui s’appuie sur la mise en œuvre d’un circuit alimente´ par
du sang animal, vise a` pre´ciser les conditions d’exploitations optimales du syste`me
actif et d’en e´valuer globalement l’efficacite´.
Chapitre 1
Enjeux des mate´riaux e´lectroactifs
dans le domaine me´dical
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4 1. Enjeux des mate´riaux e´lectroactifs dans le domaine me´dical
1.1 Introduction
Depuis plusieurs anne´es, les mate´riaux actifs ne cessent d’e´voluer en terme de
proprie´te´, de techniques de mise en œuvre et de performance. La diversite´ des pro-
duits accessibles offre de nouvelles perpectives dans de nombreux secteurs tels que
l’automobile et l’ae´ronautique [Ren04] mais aussi dans les domaines du me´dical
et biome´dical. Ce dernier requiert pour certains proce´de´s des dispositifs de petite
taille ou faible encombrement, pouvant fournir des efforts relativement importants,
de grande fiabilite´ et biocompatible. Tel est le cas des syste`mes e´lectrome´caniques
utilise´s en micro-chirurgie robotise´e, ou` encore dans le domaine des prothe`ses et
orthe`ses motorise´es. Face a` ces applications, les mate´riaux e´lectroactifs constituent
une re´ponse prometteuse qu’il convient d’e´valuer avec soin.
Afin d’appre´hender cette proble´matique, il s’agit de re´pertorier conjointement
les fonctionnalite´s offertes par les diffe´rentes familles de mate´riaux e´lectroactifs ex-
ploitables, et d’analyser les domaines d’application potentiels propres au domaine
me´dical.
Dans un premier temps, les de´finitions des divers mate´riaux actifs sont de´-
taille´es, rappelant certains principes physiques ainsi que quelques proprie´te´s. Ils
sont classe´s par ”mode d’excitation” (e´lectrique, thermique, magne´tique). Puis, en
vue de montrer l’enjeu et l’inte´reˆt des mate´riaux actifs dans le biome´dical, des
exemples d’applications et de travaux sont de´crits dans une deuxie`me partie. La
liste est non exhaustive et englobe diverses fonctions comme les micro-outils, l’en-
doscopie, l’imagerie..., montrant ainsi la varie´te´ des secteurs concerne´s et les tech-
nologies les plus courantes. Enfin, une synthe`se des proprie´te´s des mate´riaux actifs
susceptibles d’eˆtre utilise´s est pre´sente´e sous forme de tableau.
1.2 Description des divers mate´riaux actifs
1.2.1 Les mate´riaux a` effet de couplage e´lectro-me´canique
1.2.1.1 Les ce´ramiques pie´zoe´lectriques
La pie´zoe´lectricite´ est le phe´nome`ne qui conduit certains mate´riaux cristallins
a` produire une charge e´lectrique proportionnelle a` la contrainte me´canique qui les
de´forme (effet direct). Ce phe´nome`ne est re´versible (effet inverse). L’application
d’un champ e´lectrique entraˆıne alors une de´formation me´canique. Les mate´riaux
ferroe´lectrique, tels que les ce´ramiques forme´es de Plomb, Zirconium et Titane
(PZT) obtenues par frittage, sont polycristallins et initialement isotropes (aucune
direction particulie`re de la structure n’est privile´gie´e). Dans ces compose´s pie´zoe´lec-
triques, l’effet pie´zoe´lectrique apparaˆıt apre`s l’application d’un champ e´lectrique
intense qui ame`ne l’anisotropie, orientant les dipoˆles dans une meˆme direction et
polarisant ainsi le mate´riaux. De ce fait, l’e´chantillon de ce´ramique posse`de des
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axes e´lectriques et me´caniques pre´de´finis.
Les e´quations constitutives de la pie´zoe´lectricite´ sont donne´es en Annexe A
sous les quatres formes disponibles. Il ressort de ces e´quations les trois modes de
couplages e´lectrome´caniques e´le´mentaires de fonctionnement des ce´ramiques pie´-
zoe´lectriques. La Figure 1.1 illustre ces modes dans le cas d’un barreau paralle´le´-
pipe´dique de ce´ramique [Nog00b]. Les traits en pointille´s montrent la de´formation
me´canique obtenue.
+
1
2
3
~P
~E
(a) Mode longitudinal {33}
+
1
2
3
~P
~E
(b) Mode transversal {31}
+
1
2
3
5
~P
~E
(c) Mode de cisaillement {15}
Fig. 1.1 – Modes de couplage e´lectrome´canique
La correspondance des notations est la suivante : dans la convention adopte´e,
l’axe de polarisation est dirige´e selon l’axe 3, pour un mode {iλ}, i correspond a`
l’axe d’orientation du champ e´lectrique et λ a` l’axe de la de´formation me´canique
ge´ne´re´e (i ∈ {1, 3}, λ ∈ {1, 6}). Les trois modes diffe´rentiables sont donc :
– mode longitudinal {33} : pour une ce´ramique pie´zoe´lectrique, le coefficient
d33 e´tant positif, le champ e´lectrique et la de´formation me´canique sont de
meˆme sens (mode utilise´ pour les ce´ramiques multicouches).
– mode transversal {31} : dans ce cas, le coefficient d31 est ne´gatif, le champ
e´lectrique et la de´formation sont donc de sens contraire. Notons que ce cou-
plage coexiste avec le mode {33}, mais ce dernier est favorise´ du fait des
grandes dimensions de l’e´chantillon conside´re´ dans l’axe de polarisation. Le
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mode {31} est utilise´ dans le cas de mate´riaux de faibles e´paisseurs suivant
l’axe de polarisation comme dans les cas d’actionneurs de type bimorphe ou
trimorphe.
– mode de cisaillement {15} : l’application du champ e´lectrique suivant l’axe
1, transversal a` la polarisation, conduit a` une de´formation de cisaillement
autour de l’axe 2 (rotation associe´ a` l’indice 5).
En termes de proprie´te´s e´lectriques et me´caniques, les ce´ramiques pie´oze´lec-
triques pre´sentent certains avantages. Les ce´ramiques PZT posse`dent ge´ne´ralement
des constantes de charges assez e´leve´es, qui selon le mode de couplage peuvent eˆtre
comprises entre 200 et 600 pC/N , ainsi que des permittivite´s die´lectriques rela-
tives fortes (1000 a` 3000). Le champ e´lectrique maximum applicable est d’environ
1 MV/m et les pertes die´lectriques sont repre´sente´es par un angle de perte ( note´
δ) dont la tangente se situe aux alentours de 0, 002 a` 0, 02 [Sgq04].
Les ce´ramiques sont des mate´riaux tre`s durs (mate´riaux ”fragiles”), dont le
module d’Young atteint classiquement 70 GPa. Les de´formations me´caniques ob-
tenues a` vide sont comprises entre 200 et 800 ppm (parties par million). Selon le
mode de couplage sollicite´, le coefficient de couplage e´lectrome´canique (de´fini en
Annexe A) peut varier de 0, 3 a` 0, 75. Elles sont limite´es a` une tempe´rature de
fonctionnement infe´rieure a` la tempe´rature critique de Curie, variant avec le ma-
te´riau, qui se situe aux alentour de 150 C˚.
Les ce´ramiques pie´zoe´lectriques sont les mate´riaux les plus couramment utili-
se´es dans la famille des mate´riaux e´lectroactif en raison de la grande valeur de la
constante de charge et du coefficient de couplage e´leve´ qu’elles posse`dent. Elles
se pre´sentent sous la forme de ce´ramiques massives (barreau paralle´le´pipe´dique,
cylindre creux, disque) ou sous forme de ce´ramiques multicouches (mise en se´rie
me´caniquement de plusieurs ce´ramiques e´le´mentaires en paralle`le e´lectriquement)
pour obtenir ainsi des de´formations plus e´leve´es sous des niveaux de tension re´duits.
1.2.1.2 Les polyme`res pie´zoe´lectriques
Le mate´riau polyme`re polyfluorure de vinidyle`ne (PVDF ou PVF2) est un
thermoplastique semi-cristallin. Il est souple, re´sistant et peut-eˆtre fabrique´ sous
forme de film d’e´paisseur comprise entre 6 µm et 1 mm et de surface variant de
25× 25 mm jusqu’a` 600× 600 mm. Le PVDF e´tant semi-cristallin, il pre´sente une
phase amorphe et une phase cristalline. La phase amorphe est forme´e de chaˆınes
mole´culaires de´sordonne´es. La phase cristalline, forme´e de re´gions ordonne´es plus
compactes, pre´sente des structures polaires (dont la phase β) et une structure non-
polaire (phase α). Le PVDF est le plus souvent obtenu sous sa phase α qui ne
posse`de pas de proprie´te´ pie´zoe´lectrique. Afin d’obtenir ces proprie´te´s, le film doit
eˆtre e´tire´ me´caniquement puis soumis a` un fort champ e´lectrique pour aligner tous
les moments dipolaires e´le´mentaires, initialement oriente´s de manie`re ale´atoire. Il
1.2. Description des divers mate´riaux actifs 7
de´coule alors deux e´tats pie´zoe´lectriques possibles :
– film e´tire´ uniaxiallement : les modes de couplages e´lectrome´caniques favorise´s
sont les modes {33} et {31},
– film e´tire´ biaxiallement : le mode de couplage {33} est privile´gie´.
Ce mate´riau est plus rigide et re´sistant que la plupart des autres polyme`res et
pre´sente une bonne re´sistance chimique et a` la tempe´rature.
Les caracte´ristiques pie´zoe´lectriques du PVDF sont moins attractives que celles
des PZT. En effet, les constantes de charge d31 et d33 variant de 10 a` 30 pC/N sont
largement plus faibles, la permittivite´ die´lectrique relative se situe aux alentours de
10 et les pertes die´lectriques sont e´leve´es (tan δ = 0.2). Les constantes de tension
g31 et g33, comprises entre 100 et 500 mV.m/N [Atc04], sont plus grandes que pour
le PZT (environ 20 mV.m/N). Enfin, le champ e´lectrique critique est nettement
supe´rieur puisqu’il peut atteindre 100 MV/m.
En ce qui concerne les proprie´te´s me´caniques, les films PVDF sont le´gers (den-
site´ ∼ 1700 kg/m3) et ont des faibles modules d’Young (de 1 a` 10 GPa) ce qui les
rend tre`s flexibles mais aussi tre`s modulables. Ils posse`dent un coefficient de cou-
plage e´lectrome´canique relativement faible puisque compris entre 0, 1 et 0, 3. Ces
quelques donne´es justifient le fait que les polyme`res PVDF sont le plus souvent
utilise´s comme capteurs que comme actionneurs.
Il est a` noter que des copolyme`res du PVDF tel quel le polyvinylide`ne trifluo-
roe´thyle`ne (PVDF-TrFE) pre´sentent des caracte´ristiques quasi identiques a` celles
du PVDF. Les constantes pie´zoe´lectriques sont le´ge`rements supe´rieures mais des
ame´liorations sont amene´es en termes de coefficient de couplage e´lectrome´canique
(keff > 0, 3) et une baisse des pertes die´lectriques (tan δ < 0, 1). Pour ces raisons,
le PVDF-TrFE devient plus attractif que le PVDF.
1.2.1.3 Les ce´ramiques e´lectrostrictives
L’e´lectrostriction, pre´sente dans la plupart des mate´riaux die´lectriques, conduit
a` des effets ge´ne´ralements ne´gligeables devant ceux que procure la pie´zoe´lectricite´
des corps ferroe´lectriques. En revanche, pour les mate´riaux a` tre`s grande permit-
tivite´ die´lectrique, la de´formation e´lectrostrictive devient non-ne´gligeable. Le phe´-
nome`ne d’e´lectrostriction est caracte´rise´ par une de´pendance quadratique de la
de´formation me´canique par rapport au champ e´lectrique, alors que pour l’effet pie´-
zoe´lectrique cette de´pendance est line´aire si l’on ne tient pas compte de l’hyste´re´sis
(Figure 1.2) [Pii05].
Les ce´ramiques pe´rovskites aux plombs (PMN) font partie de cette famille. Elles
se trouvent sous forme de ce´ramiques massives de type PMN-PT et pre´sentent des
permittivite´s die´lectriques relatives pouvant varier de 12000 a` la tempe´rature am-
biante jusqu’a` 40000 pour une tempe´rature de 85 C˚ [Trs99]. Le fait d’exploiter
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Fig. 1.2 – Exemple de trace´ allongement/champ e´lectrique
ces mate´riaux proches de la tempe´rature ambiante rend majoritaire l’effet e´lectros-
trictif et minoritaire l’effet pie´zoe´lectrique donc diminue le phe´nome`ne d’hyste´re´sis
(Figure 1.3). Les de´formations me´caniques obtenues pour une ce´ramique de type
0, 9PMN−0, 1PT peuvent eˆtre supe´rieures a` 1000 ppm pour un champ e´lectrique
supe´rieur ou e´gal a` 2 MV/m.
(a) Ce´ramique pie´zoe´lectrique PZT (b) Ce´ramique e´lectrostrictive PMN
Fig. 1.3 – Exemples de diagramme de´formation normalise´e/tension
Ces mate´riaux ont fait l’objet de beaucoup de travaux au court de ces dernie`res
anne´es tant sur l’aspect mate´riau en lui-meˆme qu’en ce qui concerne leur mise en
œuvre (ce´ramiques multicouches) et leurs applications.
1.2.1.4 Les polyme`res ioniques
Les polyme`res ioniques rassemblent tous les polyme`res qui utilisent les de´pla-
cements diffusionnels d’ions, dans le polyme`re lui-meˆme ou entre le polyme`re et
son environnement, pour produire une de´formation. Il existe diffe´rents types de
polyme`re ionique qui peuvent eˆtre classe´s en gels, polyme`res conducteurs et com-
posites polyme`res ioniques-me´tal (IPMC). Dans cette partie est de´crit le principe
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d’actionnement de ce dernier. Ces syste`mes sont re´alise´s a` partir de membranes
organiques conductrices d’ions telles que le Nafion et Flemion sur lesquelles sont
de´pose´es des e´lectrodes en platine (Pt) ou en or (Au). Le principe de fonctionne-
ment est illustre´ sur la Figure 1.4 [Sha01].
(a) Echantillon de IPMC, Tension OFF
(b) Echantillon de IPMC, Tension ON
Pt
Na+
H2O
Fig. 1.4 – Principe de fonctionnement des ployme`res ioniques
L’application d’un champ e´lectrique entre les e´lectrodes entraˆıne un de´pla-
cement d’ions a` l’inte´rieur du mate´riau qui, au final, change la re´partition du
solvant pre`s de chaque e´lectrode. Les cations (ions positifs tel que le Na+) migrent
vers la cathode (e´lectrode ne´gative) alors que les anions (ions ne´gatifs), qui sont
immobiles dans le polyme`re, subissent une force attractive de l’anode (e´lectrode
positive). Au meˆme instant, les mole´cules d’eau diffusent vers les re´gions de grande
concentration d’ions positifs, soit pre`s de l’anode, pour e´quilibrer la distribution de
charge. En conse´quence, la re´gion proche de la cathode augmente de volume alors
que celle proche de l’anode diminue de volume. L’ensemble de ces phe´nome`nes
entraˆıne alors une flexion de l’e´chantillon d’IPMC vers l’anode.
En terme de comportement me´canique, les IPMC sont limite´s a` des fonction-
nements de type flexion. Ils peuvent ge´ne´rer des angles de flexion potentiels im-
portants (> 360˚: effet colimac¸on) pour des tensions d’alimentation relativement
faibles (∼ 5 V ). Profitant d’une rigidite´ assez bonne pour ce type de mate´riau
(module d’Young de 0, 1 a` 0, 2 GPa), ils peuvent fournir des pressions de l’ordre
de 0, 1 MPa. Un des inconve´nients re´side dans le fait que les IPMC ne´cessitent de
l’eau pour un fonctionnement optimal. Un syste`me fonctionnant dans l’air ambiant
devrait eˆtre humidifie´ toutes les 3− 5 minutes (pertes d’eau dans les e´lectrodes et
par e´vaporation). Enfin, le mouvement initial est tre`s rapide (< 0, 1 s) mais pour
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atteindre des angles de de´flexion e´leve´s, le temps final est nettement plus long (il
varie avec la tension).
Pourtant, les IPMC font l’objet d’e´tudes nombreuses tant dans l’e´laboration de
nouveaux proce´de´s, que dans les applications. Ce mate´riau est l’un des candidats
pour une utilisation en tant que muscle artificiel [Sha98].
1.2.1.5 Les fluides e´lectrorhe´ologiques
Les fluides e´lectrorhe´ologiques (ER) se re´fe`rent aux mate´riaux dont les proprie´-
te´s rhe´ologiques (viscosite´, taux de cisaillement, re´sistance e´lastique,etc...) peuvent
varier de manie`re rapide et re´versible lors de l’application d’un champ e´lectrique
externe. Lorsque les proprie´te´s rhe´ologiques du fluide ER (viscosite´) augmentent
avec le champ e´lectrique applique´, le phe´nome`ne est appele´ effet ER positif. Si
les proprie´te´s de´croissent, il est appele´ effet ER ne´gatif. Le principe de l’effet ER
positif repose sur la formation de chaˆınes fibrillaires des particules qui affectent de
manie`re sensible les parame`tres rhe´ologiques (Figure 1.5).
(a) Champ e´lectrique nul, dispersion ale´a-
toire des particules
(b) Champ e´lectrique non nul, fibrillation
du fluide ER
Fig. 1.5 – Sche´matisation du fonctionnement d’un fluide ER
En effet, le champ e´lectrique provoque la polarisation des particules, les dipoˆles
ainsi induits s’attirent mutuellement et forment ces chaˆınes paralle`les au champ
e´lectrique. Les forces interparticulaires sont suffisament intenses pour que dans
certains cas le fluide passe de l’e´tat liquide a` l’e´tat solide. La gamme de tension
ge´ne´ralement applique´e se situe entre 0, 5 et 5 MV/m.
Il existe plusieurs familles de fluide ER. Ceux forme´s d’un seul fluide tel que
de l’huile isolante sont appele´s fluide ER homoge`ne, par opposition au fluide ER
he´te´roge`ne qui sont compose´s d’un liquide (polyme`re cristal liquide par exemple)
disperse´ dans l’huile. Les fluides ER qui contiennent un peu d’eau adsorbe´e sont
appele´s aqueux, a` l’oppose´ des fluides ER anhydres ou` aucun re´sidu d’eau n’est
de´tecte´ [Hao01].
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De manie`re ge´ne´rale, les fluides ER sont forme´s de trois composants :
– la phase disperse´e : matie´re liquide ou solide,
– la phase de dispersion ou continue : fluide support,
– l’additif : activateur polaire.
La phase disperse´e est compose´e de fines particules solides ou liquides appele´es
mate´riaux ER. La clef pour re´aliser un fluide ER efficace re´side dans le choix
ou la synthe`se du mate´riau ER. Suivant leur capacite´ chimique, ils peuvent eˆtre
classe´s comme des mate´riaux organiques, inorganiques ou composites. Selon le me´-
canisme de polarisation, ils peuvent eˆtre classe´s comme des mate´riaux polarisables
intrinse`quement ou extrinse`quement. La fraction volumique des particules est ge´-
ne´ralement comprise entre 0, 05 et 0, 5. Une fraction e´leve´e favorise la fibrillation
mais augmente la viscosite´ en absence de champ e´lectrique. La taille des particules
varie de 0, 04 µm a` 100 µm. Celles qui ont une conductivite´ infe´rieure a` 10−6 S/m
et une permittivite´ relative supe´rieure a` 10 sont privile´gie´es.
Le fluide support est de l’huile isolante ou tout autre liquide non conducteur
avec un faible tau de volatilite´ et une grande stabilite´ chimique. Un fluide support
ide´al a une faible viscosite´ infe´rieure a` 10 Pa.s, une grande tension de claquage (tre´s
nettement supe´rieure a` 7 MV/m) et une densite´ relativement grande de l’ordre de
1200 kg/m3.
L’activateur polaire le plus fre´quemment utilise´ est l’eau, puis viennent les
acides (organiques ou inorganiques), les agents alcalins, salins et tensioactifs. D’un
point de vue quantitatif, il doit repre´senter entre 5 et 10 % de la masse de la phase
disperse´e. L’utilisation d’eau pose cependant certains proble`mes car a` haute tem-
pe´rature l’eau s’e´vapore et modifie la composition du fluide, ce qui entraˆıne une
modification des performances.
Viscosite´ en l’absence de champ 0, 1 Pa.s
Re´sistance e´lastique
4 kPa
(3.5 MV/m)
Densite´ de courant
0, 1 A/m2
(3.5 MV/m)
Fraction de volume des particules 0, 3
Taille des particules 10 µm
Temps de re´ponse 2 ms
Tab. 1.1 – Proprie´te´s d’un fluide ER
Le Tableau 1.1 pre´sente des proprie´te´s typiques d’un fluide ER. Les applica-
tions des fluides ER sont principalement des syste`mes d’amortissements (amortis-
seurs, bloc support de moteur), d’embrayage et de valve (hydraulique, imprimante
a` jet d’encre). De nouvelles e´tudes sont re´alise´es pour utiliser les fluides ER comme
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capteur haptique dans le domaine du me´dical pour avoir des retours de sensation
lors de palpation des tissus par exemple [Kha04].
1.2.2 Les mate´riaux thermo-actifs
Les alliages a` me´moire de forme (AMF) de´signent la classe des mate´riaux qui,
apre`s une de´formation permanente a` basse tempe´rature, peuvent retrouver leur
forme initiale par chauffage. Ce phe´nome`ne est appele´ effet de me´moire de forme.
Cette proprie´te´ est due a` la transformation entre une phase me`re a` haute tem-
pe´rature, nomme´e pour ces mate´riaux auste´nite, et une phase produite a` basse
tempe´rature, nomme´e martensite. A l’origine, cette transformation est produite
par une variation de tempe´rature de l’alliage ou par l’application d’une contrainte
me´canique (dans une gamme de tempe´rature approprie´e).
Un cycle de transformation martensitique comporte plusieurs se´quences qui
peuvent eˆtre de´crites de la manie`re suivante (Figure 1.6) [Aba00] :
1. e´tat initial, l’AMF a e´te´ allonge´, cette de´formation est maintenue par le biais
d’une masse suspendue a` son extre´mite´ par exemple,
2. l’AMF est chauffe´, la tempe´rature augmente et de´passe la valeur As (tempe´-
rature de de´but d’auste´nite), l’AMF entre dans la transformation auste´nite
et se contracte,
3. la tempe´rature arrive a` la valeur Af (tempe´rature de fin d’auste´nite), l’AMF
est dans sa phase totale d’auste´nite, l’allongement est nul (retour a` sa position
neutre),
4. l’AMF refroidit, la tempe´rature arrive a` Ms (tempe´rature de de´but de mar-
tensite), il commence sa transformation martensitique qui est favorise´e par
la contrainte amene´e par la masse, l’AMF s’allonge,
5. a` la tempe´rature Mf (tempe´rature de fin de martensite), l’AMF retrouve sa
position initiale.
Les AMF exploitent dans certaines conditions l’effet supere´lastique. La Fi-
gure 1.7 illustre ce comportement pseudo-e´lastique [Gue´96].
Deux cas sont envisage´s pour expliquer la supere´lasticite´ :
– Premier cas (Figure 1.7(a)), l’AMF posse`de une tempe´rature infe´rieure a`
Ms. Il est en phase martensite (1) en position de repos sans allongement. Une
contrainte est applique´e et a pour effet de re´orienter les martensites provo-
quant un de´placement global (2) (de´formation e´lastique). La contrainte est
supprime´e mais la de´formation est toujours pre´sente du fait de la pre´sence
des martensites oriente´s (3) (la de´formation initiale intervenant dans l’expli-
cation de la transformation martensitique a e´te´ cre´e´e ainsi). Le mate´riau se
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S
Θ
Martensite
Auste´nite
Mf As
Ms Af
Fig. 1.6 – Evolution de la de´formation S en fonction de la tempe´rature Θ d’un
AMF
T
S(1)
(2)
(3)
(a) pour Θ < Mf
T
Tcrit
S(1)
(2)
(3)
(4)
(b) pour Θ > Af
Fig. 1.7 – Courbe contrainte T / de´formation S
trouve donc avec un allongement initial, ce qui correspond au comportement
de tous les mate´riaux en ge´ne´ral.
– Deuxie`me cas (Figure 1.7(b)), L’AMF est maintenant soumis a` une
tempe´rature supe´rieure a` Af . Durant tout ce fonctionnement, il n’existe
alors que les auste´nites (1). L’application d’une contrainte provoque une
de´formation e´lastique de l’auste´nite. Lorsque la contrainte critique (Tcrit)
est de´passe´e, il existe en plus une de´formation de transformation de phase
(auste´nitique vers martensitique) due a` l’apparition de martensite oriente´e
auto-accomodante (2), c’est l’effet supere´lastique. Seul la martensite oriente´e
est pre´sente apre`s la phase de transition. Lorsque la contrainte est enleve´e,
les martensites oriente´es disparaissent (3) car la tempe´rature est supe´rieure
a` Af et l’auste´nite re´apparait. L’AMF reprend alors sa forme initiale par le
trajet de de´formation e´lastique (4).
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Il existe de nombreux alliages pre´sentant l’effet de me´moire de forme. Les plus
courants sont les alliages a` base de nickel-titane (NiT i) qui sont utilise´s avec
des compositions de 50% − 50%. Il vient ensuite les alliages a` base de cuivre
(CuZnAl, CuAlNi, CuAl Be) et les alliages a` base de fer (FeMnSi (NiCr)).
Le Tableau 1.2 donne quelques e´le´ments de comparaisons entre les alliages nickel-
titane et cuivre.
NiTi CuZnAl CuAlNi
Masse volumique kg/m3 6500 7500 7500
Re´sistivite´ e´lectrique 10−8Ω.m 60 8 12
Module d’e´lasticite´
GPa 90 70 70
en traction de l’auste´nite
Module d’e´lasticite´
GPa 35 25 25
en cisaillement de l’auste´nite
Limite de rupture MPa 800 a` 1000 300 a` 600 400 a` 700
Tempe´rature maximale
C˚ 300 130 250
d’utilisation
Tempe´rature de
C˚ -200 a` 100 -200 a` 80 60 a` 200
transformation Ms
De´formation maximale
% 8 4 a` 6 4 a` 6
en traction
Conductivite´ thermique J/K.m.s 10 120 75
Tab. 1.2 – Proprie´te´s des alliages a` me´moire de forme classiques
Les AMF sont disponibles sous diffe´rentes formes comme des fils (diame`tres
variant entre 0, 025 et 5 mm), des fils plats ou des rubans (section variant de
0, 025×0, 05mm a` 2×10mm) , des tubes et plus re´cemment des feuilles (e´paisseur
> 0, 02 mm, largeur 75 − 100 mm) [Leb04]. Parmi leurs applications les plus
innovantes, citons le controˆle actif de forme, sujet qui a fait l’objet d’une recherche
spe´cifique au sein du groupe EM3 (1) [Duv05].
1.2.3 Les mate´riaux a` effet de couplage magne´to-
me´canique
1.2.3.1 Les mate´riaux magne´tostrictifs
La magne´tostriction est le changement des dimensions physiques d’un mate´riau
en re´ponse a` une modification de son e´tat magne´tique. Ainsi, un mate´riau magne´-
tostrictif change de forme quand il est soumis a` un champ magne´tique. La plupart
(1)Groupe de Recherches en Electrodynamique de l’INPT/ENSEEIHT/CNRS - Mate´riaux,
Machines et Me´canismes Electroactifs
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des mate´riaux ferromagne´tiques pre´sentent cette proprie´te´, bien que les de´place-
ments observe´s soient ge´ne´ralement tre`s faibles. La plus grande magne´tostriction
mesure´e pour un e´le´ment pur a` tempe´rature ambiante est celle du cobalt qui atteint
60 ppm. En alliant certains e´le´ments, une magne´tostriction ”ge´ante”peut eˆtre obte-
nue sous des champs magne´tiques relativement faibles. La magne´tostriction la plus
e´leve´e est celle des alliages de fer avec des e´le´ments de la famille des terres rares tels
que le dysprosium (Dy) et le terbium (Tb) formant ainsi les compose´s Dy Fe2 et
TbFe2. Cependant ces mate´riaux posse`dent une forte anisotropie magne´tique qui
ne´cessite un champ magne´tique tre`s e´leve´ pour induire la magne´tostriction, d’ou`
l’apparition d’un nouvel alliage a` base de Fe, Dy et Tb. Ces alliages sont ge´ne´ra-
lement stoechiome´triques, de la forme TbxDy1−x Fe2 et sont nomme´s Terfenol-D.
Ils ope`rent sous une polarisation me´canique, se de´forme d’environ 2000 ppm dans
un champ d’excitation de 160 kA/m a` tempe´rature ambiante [Gro99] et 7000 ppm
a` une tempe´rature cryoge´nique (< 180 K˚). Le Tableau 1.3 pre´sente une compa-
raison des principales caracte´ristiques d’un alliage magne´tostrictif a` de´formation
ge´ante (Tb0.3Dy0.7 Fe2) avec celles que pre´sentent les ce´ramiques PZT, en ver-
sion massive (PZT − 4) et multicouche, commercialise´es par Cedrat Technologies
[Ced02]. Pour des applications de type actionneur et transducteur, le Terfenol-D
est le mate´riau magne´tostrictif le plus couramment conside´re´. Comme actionneur
line´aire, il peut offrir des de´placements de l’ordre de 20 a` 200 µm avec des forces
de 500 a` 5000 N [Cla97].
Terfenol-D PZT − 4 Multicouche
De´formation max. statique ppm 1800 600 1250
De´formation max. dynamique ppm 4000 1600 2000
Coefficient de couplage
% 70 67 65
e´lectrome´canique
Module d’Young GPa 25 60 40
Pre´contrainte max. MPa 50 50 40
Tab. 1.3 – Proprie´te´s de mate´riau magne´tostrictif et pie´zoe´lectrique
Le me´canisme de magne´tostriction peut-eˆtre se´pare´ en deux se´quences. Le
premier processus est domine´ par la migration des parois des domaines dans le
mate´riau en re´ponse a` un champ magne´tique exte´rieur. Le second est la rotation
des domaines. Les deux me´canismes permettent de changer l’orientation des
domaines qui en tournant causent le changement dimensionnel.
La forme usuelle du Terfenol-D est un cylindre massif qui, pour des raisons
de fabrication, posse`de un diame`tre maximal de 70 mm environ [Gra02]. Ce type
de ge´ome´trie est utilise´e quand l’action me´canique impose une grande force. Le
moulage d’e´poxy est une autre possibilite´. Cette technologie est re´alise´e en mixant
des particules de Terfenol-D avec une re´sine d’e´poxy approprie´ puis en coulant le
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tout dans un moule pour produire la ge´ome´trie voulue. Le composite ainsi forme´
a` une magne´tostriction d’environ 10 % de celle obtenue avec le mate´riau massif.
Citons enfin, les mate´riaux magne´tostrictifs en films minces qui sont de´pose´s sur
un substrat, typiquement du silicium, et qui ont pour applications premie`res des
capteurs de champ magne´tique et des syste`mes de micro-actionneurs comme des
micro-pompes.
1.2.3.2 Les fluides magne´torhe´ologiques
Tout comme les fluides ER, les fluides magne´torhe´ologiques (MR) ont la pos-
sibilite´ de passer d’un e´tat liquide a` un e´tat solide par l’application cette fois
d’un champ magne´tique. Ils sont compose´s de particules ferromagne´tiques ou fer-
rimagne´tiques en suspension dans un liquide aqueux ou organique. Les particules
utilise´es sont des compositions de ce´ramique, de me´tal et d’alliage qui posse`dent
des multidomaines magne´tiques. La taille varie du microme`tre a` quelques dizaines
de microme`tres. Le mate´riel le plus utilise´ dans la pre´paration de fluide MR est
une poudre de fer obtenue par de´composition de pentacarbonyle de fer (Fe(CO)5).
Dans son e´tat initial, les fluides MR posse`dent des viscosite´s de 0.1 a` 10 Pa.s
pour de faibles taux de cisaillement [Gen02]. Quand le champ magne´tique est ap-
plique´, les particules deviennent magne´tise´es par petits domaines et se comportent
comme de minuscules aimants. L’e´nergie magne´tique d’interaction entre les parti-
cules est minimise´e lorsqu’elles s’alignent dans la direction du champ magne´tique.
Le fluide MR subit alors une augmentation conside´rable de sa re´sistance e´lastique
statique. Plus le champ augmente, plus la re´sistance augmente.
Fluide ER Fluide MR
Temps de re´ponse millisecondes millisecondes
Viscosite´ plastique 0,2 a` 0,3 Pa.s 0,2 a` 0,3 Pa.s
Alimentation 2 a` 5 kV - 1 a` 10 mA 2 a` 25 V - 1 a` 2 A
Re´sistance e´lastique max.
2 a` 5 kPa 50 a` 100 kPa
(de 3 a` 5 MV/m) (de 150 a` 250 kA/m)
Densite´ 1000 a` 2000 kg/m3 3000 a` 4000 kg/m3
Tab. 1.4 – Comparaison fluide MR / fluide ER
Le Tableau 1.4 [But02] pre´sente quelques caracte´ristiques de fluide MR mises
en opposition a` celles d’un fluide ER. On observe une diffe´rence de deux de´cades
pour le fluide MR en terme de re´sistance e´lastique dynamique (limite apparente
d’e´lasticite´). Les fluides MR sont tre`s utilise´s dans les syste`mes de suspension
pour ve´hicule mais aussi, dans le domaine qui nous inte´resse, pour des dispositifs
de prothe`se du genoux [Lor04].
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1.3 Applications dans les domaines du me´di-
cal/biome´dical
1.3.1 L’instrumentation
1.3.1.1 Cathe´ter et endoscope
L’endoscopie est l’ examen d’une cavite´ ou d’un organe creux du corps humain
a` l’aide d’un appareil glisse´ a` l’inte´rieur du corps (endoscope). Celui-ci permet
de pre´lever des e´chantillons de tissus ou d’effectuer de petites interventions sous
controˆle optique. L’extre´mite´ de l’endoscope est ge´ne´ralement orientable. Le
syste`me de commande est compose´ de quatres caˆbles qui sont manipule´s par le
chirurgien par l’interme´diaire d’une molette. Les endoscopes ont un diame`tre
exte´rieur variant de 5 a` 15 mm. Dans la meˆme cate´gorie, les cathe´ters sont des
tubes (diame`tre 0, 7 a` 3 mm) qui sont e´galement introduits dans les organes
creux afin de le drainer ou d’y introduire un liquide. Ils peuvent eˆtre utilise´s aussi
comme capteurs pour mesurer par exemple la pression sanguine dans le coeur
(cathe´ter cardiaque). A la vue de ces de´finitions, le domaine de l’endoscopie semble
propice a` l’utilisation des mate´riaux actifs pour la motorisation et l’actionnement
multi-degre´s de liberte´ de ces dispositifs. Les mate´riaux tout particulie`rement
concerne´s sont les alliages a` me´moires de forme (AMF). Quelques exemples
d’actionneurs pour cathe´ter et endoscope sont de´taille´s par la suite.
Cathe´ter a` un degre´ d’action
Une des premie`res applications des AMF dans le domaine me´dical a e´te´ l’ac-
tionnement en flexion de micro-cathe´ter endovasculaire pour la chirurgie invasive
minimale. Le crite`re principal de conception de ce type de cathe´ter est de diminuer
tant que possible le diame`tre du tube exte´rieur tout en gardant un diame`tre inte´-
rieur du cathe´ter suffisamment grand pour pouvoir y introduire des micro-outils.
Cette contrainte impose aux AMF des dimensions de fils assez petites. La structure
propose´e par [Lee02] est actionne´e par des fils en AMF pre´forme´s en ressort ayant
pour diame`tre 100 µm. Le ressort a une ge´ome´trie plane et pour dimensions une
largeur de 500 µm, une e´paisseur de 100 µm et un pas de 400 µm. Un sche´ma du
cathe´ter est repre´sente´ sur la Figure 1.8.
Le cathe´ter actif est compose´ de :
– un tube exte´rieur en polyure´thane de diame`tre exte´rieur 3 mm,
– un tube inte´rieur en silicone de diame`tre inte´rieur 2 mm,
– trois ressorts en AMF positionne´s entre le tube inte´rieur et le tube exte´rieur
intercale´s de 120 ,˚
– deux bagues pour la connection des fils d’alimentation, une en cuivre pour
relier toutes les masses et une en polybutyle`ne te´re´phtalate (PBT) pour isoler
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Fig. 1.8 – Structure du cathe´ter actif a` base de ressort AMF [Lee02]
les trois fils AMF,
– deux bagues en PBT pour fixer le fil de masse et les ressorts en AMF sur le
tube inte´rieur.
Les liens en cuivre et en PBT, en plus d’assurer une connection e´lectrique, per-
mettent de fixer me´caniquement les fils AMF a` chaque extre´mite´. De meˆme, les
petites bagues en PBT assurent une position initiale des fils AMF identiques du-
rant tout le fonctionnement.
En appliquant un courant sur l’un des trois fils AMF, ce dernier se contracte,
impliquant la flexion du cathe´ter du coˆte´ du fil active´. Si le courant est applique´
a` deux fils simultane´ment, il est possible de courber le cathe´ter suivant plusieurs
axes. La Figure 1.9 pre´sente le comportement en flexion du cathe´ter pour diffe´-
rentes valeurs du courant (applique´ durant 3 s). Une courbure de 90˚est atteinte
pour un courant d’au moins 200 mA au bout de 2 s.
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Fig. 1.9 – Releve´ de l’angle de de´formation pour diffe´rents courants [Lee02]
Cathe´ter a` trois degre´s d’action
En plus du mouvement de flexion, les cathe´ters actifs peuvent produire des
mouvements de torsion et d’extension (pour gagner en pre´cision sur des phases de
progression de´licates) et inclure un controˆle de la rigidite´ du cathe´ter. Le concept
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mis au point par [Hag04] est illustre´ sur la Figure 1.10. L’ensemble forme un
micro-actionneur. En associant plusieurs de ces micro-actionneurs il est alors pos-
sible de cre´er un cathe´ter totalement controˆlable qui se meut tel un serpent.
Fig. 1.10 – Structure du cathe´ter actif avec me´canisme de torsion, d’extension et
de rigidite´ [Hag04]
Le mouvement de flexion est cette fois re´alise´ avec des micro-spires de fil AMF
(diame`tre de 50 a` 100 µm, Figure 1.11(a)) accole´es a` une spire de me´tal par une
e´lectrode´position de re´sine acrylique. Pour e´viter tout contact avec un fluide, le
tout est recouvert de polyme`re.
Le me´canisme de torsion est constitue´ d’un fil vrille´ d’AMF formant une spi-
rale qui est fixe´e axialement a` une spire en me´tal et de manie`re ”teˆte-beˆche”
(Figure 1.11(b)) [Hag00]. Quand le fil est e´chauffe´ par un courant, la spire AMF
se ”de´sentortille” provoquant ainsi une rotation. A l’inverse, quand le courant est
supprime´, c’est la spire de me´tal qui vrille le cathe´ter. Un actionneur d’un diame`tre
exte´rieur de 1, 3 mm et d’une longueur de 7 mm a ainsi fourni une rotation de 70˚
pour un courant de 80 mA.
Le me´canisme d’allongement est obtenu a` l’aide d’un fil AMF en forme de res-
sort comme pour la torsion, mais comprime´ et fixe´ coaxialement sur une spire de
me´tal de manie`re non antagoniste. Lorsque le fil AMF est traverse´ par un courant,
celui-ci s’allonge et ge´ne`re un mouvement line´aire. La spirale en me´tal permet un
retour en position initiale quand le courant est coupe´.
Le controˆle de la rigidite´ est assure´ par un fil AMF en forme de spirale, dans
un e´tat initial non de´forme´, fixe´ coaxialement sur une spirale en me´tal. Le fil AMF
ne se de´forme pas lorsque le courant est applique´ mais rigidifie la zone ou` il est
positionne´.
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(a) Micro-spire avec du fil AMF (b) Me´canisme de torsion
Fig. 1.11 – Structure du cathe´ter actif avec me´canisme de torsion, d’extension et
de controˆle de rigidite´ [Hag04]
Endoscope ou fibroscope sigmo¨ıdien
L’actionneur de´crit dans [Iku88] est destine´ a` l’exploration du coˆlon sigmo¨ıde.
Ce dernier est un organe non plan, il est de´ploye´ suivant plusieurs dimensions.
L’actionneur dimensionne´ doit re´pondre a` cette contrainte et comporte donc cinq
e´le´ments : quatre e´le´ments sont flexibles dans un meˆme plan et le cinquie`me, situe´
a` l’extre´mite´, est flexible suivant un plan perpendiculaire au pre´ce´dent. La Fi-
gure 1.12 montre trois segments de l’endoscope.
Fig. 1.12 – Structure de l’endosocpe actif [Iku88]
Le diame`tre exte´rieur de l’endoscope est de 13 mm, chaque segment mesure
40 mm ce qui donne une longueur totale de 215 mm pour l’endosocope. La partie
centrale, qui fait office de squelette, est forme´e d’un ressort he´lico¨ıdal en acier
inoxydable. L’actionnement est re´alise´ par des ressorts en AMF de diame`tres
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1 mm (diame`tre des fils : 200 µm) fixe´s a` des brides interme´diaires. La de´formation
des AMF est comprise entre 4, 3 % et 6 %. Pour aider les ressorts AMF dans la
phase de refroidissement, la gaine centrale comporte deux circuits ou` circule de
l’eau. En terme de performance, l’endoscope posse`de une vitesse de courbure de
30 /˚s (angle max. : 60 )˚ pour un couple maximum produit de 6, 9 N.m.
Accessoires pour l’endoscopie
L’e´tude propose´ par [Rey99] porte sur un nouveau concept de syste`me mo-
bile pour coˆlonoscopie. Ce syste`me se base sur un robot mobile de type Inchworm
(Figure 1.13). Il est compose´ de quatres parties distinctes : la premie`re, incluant
les deux pie`ces aux extre´mite´s, sert au blocage du robot, la deuxie`me et la troi-
sie`me permettent de cre´er des mouvements de rotation suivant les deux axes qui
sont perpendiculaires a` l’axe d’extension et la quatrie`me qui cre´e l’allongement
ne´cessaire pour faire avancer le robot.
Fig. 1.13 – Robot mobile pour coˆlonoscopie [Rey99]
Seule la partie relative au syste`me de rotation est ici de´taille´e. Cette structure
est compose´e de plusieurs modules identiques (Figure 1.14(a)) et ressemble a` une
colonne verte´brale. Chaque module (Figure 1.14(b)) peut se courber d’un angle de
±15 .˚ Pour obtenir un actionneur a` deux dimensions, certains modules adjacents
sont pivote´s de 90 .˚ Un module est forme´ de deux pie`ces identiques en aluminium
relie´es par deux charnie`res supere´lastiques. Des rubans en AMF fixe´s sur chaque
pie`ce actionnent le tout, le rappel en position neutre est effectue´ par les charnie`res.
Le prototype a pour dimension 15 mm de diame`tre et 4 mm de hauteur avec des
bandes en AMF de 40 µm d’e´paisseur et 1, 5 mm de large pouvant fournir un effort
de 6 N .
Toujours avec la meˆme ide´e de re´aliser des instruments pour la chirurgie invasive
minimale, l’endoscope est e´quipe´ de fibre optique pour permettre de visualiser un
organe ou une cavite´. Cet endoscope peut-eˆtre muni de syste`mes donnant acce´s
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(a) Vues globales (position actionne´e et neutre) (b) Vues d’un module formant la structure
Fig. 1.14 – Syste`me de courbure d’un robot mobile de type Inchworm [Rey99]
a` des moyens de re´glage de l’optique. Des prototypes de miroir et de syste`me
grossissant pour l’endoscopie ont ainsi e´te´ de´veloppe´s [Pei97].
Le miroir est conc¸u pour modifier l’angle de vue de l’extre´mite´ de l’endoscope
sur une plage de 140˚ (± 70 )˚. Le syste`me est mis en rotation par un fil AMF
de diame`tre 80 µm enroule´ sur l’axe pivotant du miroir et entrelace´ sur de petites
poulies (Figure 1.15(a)). Une version du syste`me a pour diame`tre 11 mm et pour
longueur 20 mm. Lorsque le fil est chauffe´, il se contracte et fait pivoter le miroir
(de´formation maximale de 3 %), un ressort de torsion, place´ sur l’axe du miroir, le
rame`ne dans sa position initiale.
(a) Miroir (b) Syste`me zoomant
Fig. 1.15 – Accessoires pour l’endoscopie [Pei97]
Le syste`me zoomant est aussi place´ a` l’extre´mite´ de l’endoscope. Il est compose´
de lentilles monte´es sur des glissie`res qui peuvent se translater inde´pendamment
du corps. La glissie`re est actionne´e par des fils AMF, la force de rappel e´tant
produite graˆce a` des ressorts (Figure 1.15(b)). La taille totale du syste`me est
de 15 mm et la de´formation maximale des fils AMF de 3 %, les lentilles peuvent
alors bouger de 390 µm, permettant d’obtenir un facteur grossissant de 166 %.
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1.3.1.2 Pince
La premie`re e´tude effectue´e par [Mor04] porte sur la re´alisation d’une pince
miniature pour les ope´rations de suture. Les principales spe´cifications pour la pince
sont : diame`tre exte´rieur de 100mm, longueur de 25mm, possibilite´ de travail dans
un environnement humide et grande fiabilite´. Comme l’illustre la Figure 1.16, la
structure de´veloppe´e est compose´e de :
– deux maˆchoires : une fixe sur l’armature, l’autre mise en mouvement pour
fournir l’effort ne´cessaire a` la fermeture,
– un ensemble de fils AMF : les fils actionnent la maˆchoire mobile pour cre´er
la fonction de pince,
– un syste`me de poulies, il permet d’optimiser la taille et de faciliter la contrac-
tion des fils AMF,
– un ressort de rappel : situe´ sur l’axe pivotant de la maˆchoire mobile, il permet
un retour en position initiale qui correspond a` une pince ouverte.
Fig. 1.16 – Pince miniature pour ope´rations de suture [Mor04]
Apre`s optimisation, le syste`me est compose´ de quatre fils AMF de 67 mm
de longueur et de diame`tre 254 µm avec six boucles, qui ge´ne`rent une force de 9 N .
La deuxie`me e´tude de´crite dans [Car98] a pour but la conception de micro-pince
pour des applications me´dicales mais aussi biologiques, en utilisant la technique de
fabrication appele´ LIGA (lithographie profonde par rayons X, e´lectro-croissance et
moulage, proce´de´ de fabrication des micro-objets de haute pre´cision). L’actionneur
est illustre´ sur la Figure 1.17.
La micro-pince est compose´e d’un actionneur pie´zoe´lectrique de type PZT as-
socie´ a` un syste`me me´canique permettant d’amplifier la de´formation normale de la
ce´ramique PZT en un mouvement transversal des maˆchoires compris entre 100 µm
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Fig. 1.17 – Micro-pince [Car98]
et 200 µm. Le volume central est immobile et joue un roˆle de charnie`re ou axe pivot.
Lorsque les ce´ramiques se de´forment sous l’application d’un champ e´lectrique, les
lames internes et externes situe´es de part et d’autre de la partie centrale fle´chissent
provoquant ainsi la fermeture des maˆchoires. Le syste`me me´canique est fabrique´ en
nickel recouvert d’une fine couche d’or. Les performances atteintes avec ce syste`me
sont un de´placement de 150 µm pour une tension de 800 V .
1.3.1.3 Microchirurgie re´tinienne
Les limitations humaines en termes de mouvement exact en micro-manipulation
geˆnent beaucoup les performances de la micro-chirurgie. Certaines proce´dures sont
difficiles, d’autres sont impossibles. Ces limitations sont dues aux petits mouve-
ments involontaires des mains (tremblements, secousses, a`-coups). En microchirur-
gie ophtalmologique, le tremblement est assimilable a` des oscillations qui ont des
composantes dans la gamme de fre´quence comprise entre 8 et 12Hz. Une proce´dure
commune en micorchirurgie vitre´o-re´tinienne implique un de´placement des mem-
branes d’environ 20 µm de part et d’autre de la re´tine. Durant cette proce´dure, des
mesures du de´placement de l’extre´mite´ de l’appareil ont montre´ l’existence d’oscil-
lations de l’ordre de 50 µm. D’ou` l’inte´reˆt d’atte´nuer ces perturbations.
Pour re´duire ces oscillations en dec¸a` de 10 µm, un syste`me de correction a e´te´
mis au point portant le nom de MICRO [Ang01]. Le concept ressemble aux instru-
ments utilise´s en micro-chirurgie vitre´o-re´tinienne (Figure 1.18).
Il est compose´ d’une armature tubulaire de diame`tre 2 mm sur laquelle est fixe´
sur une extre´mite´ un bloc contenant tous les capteurs de mouvements. Ces capteurs
permettront de piloter le syste`me par l’interme´diaire d’un algorithme de correction
et de compensation. L’actionnement est assure´ par des ce´ramiques pie´zoe´lectriques
multicouches de dimension 5 × 5 × 18 mm. Pour avoir un de´placement suffisant,
un actionneur est forme´ de sept ce´ramiques. Le syste`me MICRON est muni de trois
actionneurs pour piloter selon trois dimensions l’axe intraoculaire. Deux tests ont
e´te´ re´alise´s [Ang00], le premier impose un mouvement sinuso¨ıdal de 80 µm creˆte a`
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(a) Vue ge´ne´rale (b) Vue de l’extre´mite´ de l’instrument
Fig. 1.18 – Instrument correcteur pour micro-chirurgie [Ang01]
creˆte a` une fre´quence de 10, 2Hz selon l’axe longitudinal de la tige, le second ge´ne`re
un mouvement circulaire sur un rayon de 70 mm a` la meˆme fre´quence selon un
plan perpendiculaire a` l’axe de la tige. Les re´sultats ont donne´ une erreur efficace
de 2, 5 µm pour le mouvement a` une dimension et de 11, 2 µm pour le mouvement
a` trois dimensions.
1.3.2 L’imagerie
1.3.2.1 Transducteur e´metteur/ re´cepteur
L’imagerie me´dicale ultrasonore est l’une des techniques les plus re´pandue en
imagerie. Elle posse`de des avantages varie´s par rapport aux syste`mes tels que les
rayons X conventionnels et l’imagerie par re´sonance magne´tique. Elle n’utilise pas
de radiation e´lectromagne´tique nuisible, est non-invasive, portable, rentable. Elle
peut procurer des images en temps re´el et fournit de meilleures informations sur
les tissus que les rayons X.
Les ultrasons sont utilise´s principalement dans la gamme de fre´quence de 1 a`
30 MHz [Gur98]. Les fre´quences les plus basses de 2 a` 5 MHz correspondent aux
e´tudes abdominales, obste´triques et cardiologiques, les fre´quences de 5 a` 7, 5 MHz
sont employe´es pour la pe´diatrie et les applications vasculaires pe´riphe´riques et les
hautes fre´quences de 10 a` 30 MHz sont utilise´es pour l’imagerie intravasculaire,
intracardiaque et des yeux. Les applications cliniques de cette technique sont en
pleine expansion vue la gamme de fre´quence vise´e (> 100 MHz) pour les futurs
transducteurs.
Le mate´riau de pre´dilection pour les ultrasons me´dicaux correspond aux ce´-
ramiques pie´zoe´lectriques. En effet, elles peuvent fonctionner en tant qu’e´metteur
et re´cepteur d’ondes acoustiques. L’e´le´ment pie´zoe´lectrique joue un roˆle important
dans la de´termination des caracte´ristiques du faisceau sonore. Il doit avoir une
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impe´dance acoustique proche de celle du corps (∼ 1, 5 MRayls (2)), un grand co-
efficient de couplage e´lectrome´canique, une grande constante die´lectrique, de faibles
pertes, doit eˆtre bon marche´ et facile a` fabriquer.
Depuis plusieurs anne´es, les ce´ramiques PZT de type PZT-5H et PZT-5A
[Mor05] sont les mate´riaux des transducteurs standards en raison du haut coeffi-
cient de couplage et de la gamme de constante die´lectrique accessibles. Cependant,
un des inconve´nients est leur grande impe´dance acoustique qui est mal adapte´e a`
celle des tissus biologiques. Mais l’apparition de nouveaux mate´riaux ouvre aujour-
d’hui la voie a` de nouveaux concepts de transducteurs. Le Tableau 1.5 compare
les principales proprie´te´s pour l’imagerie me´dicale des mate´riaux pie´zoe´lectriques
disponibles a` ce jour.
PZT PVDF Piezocomposite PZN-PT
Impe´dance
acoustique 30 4,3 10 (2) 30
(MRayls)
− + + −
Coefficient
0,5-0,7 0,1-0,3 0,5-0,7 0,9-0,95
de couplage
+ − + +
Constante
200-5000 6-10 100− 5000 (3) 1000-4000
die´lectrique
+ − + +
Pertes
0,02 0,25 0,02-0,03 0,06-0,06
(tan δ)
+ − + +
Couˆt peu cher cher moyen tre`s cher
+ − + −
+ : avantage − : inconve´nient
Tab. 1.5 – Principales caracte´ristiques des mate´riaux pie´zoe´lectriques pour l’ima-
gerie me´dicale
Les polyme`res pie´zoe´lectriques PVDF sont une alternative aux ce´ramiques
pie´zoe´lectriques. L’impe´dance acoustique est proche de celle du corps et les
coefficients de tension ont des valeurs assez grandes (g33 = 152 mV.m/N). Ces
mate´riaux sont flexibles et adaptables a` quelques formes. Mais leur utilisation en
(2)Unite´ de mesure d’une impe´dance acoustique qui permet de caracte´riser la propagation d’un
son dans un milieu, elle est en rapport avec la densite´ du milieu et la vitesse du son dans le milieu
(1 Rayl = 1 kg/m2.s), exemple pour l’air : 415 Rayls.
(2) Peut-eˆtre adapte´e.
(3) Proportionnel au pourcentage de PZT.
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tant que transducteur est limite´e par la faible constante die´lectrique et coefficient
de couplage. De plus les pertes die´lectriques sont non ne´gligeables par rapport aux
ce´ramiques.
Les mate´riaux pie´zocomposites sont constitue´s d’une phase active (en ge´ne´ral
de fins baˆtonnets ou fibres de ce´ramique PZT) noye´e dans une phase inactive
(une matrice polyme`re) [Lee03]. Les proprie´te´s des pie´zocomposites peuvent eˆtre
adapte´es en changeant la connectivite´ des phases (pie´zocomposite 1-1, 2-2, 1-3,
etc...), la fraction de volume de la ce´ramique dans le composite et la distribution
spatiale de la phase active dans la matrice polyme`re.
Les monocristaux relaxeurs incluant les quartz (SiO2) et le niobate de lithium
(LiNbO3) sont utilise´s depuis des dizaines d’anne´es comme des oscillateurs et pour
les syste`mes d’onde acoustique de surface. Le de´veloppement de monocristaux de
type PZN-PT, PMN-PT et PSN-PT ont suscite´ beaucoup d’inte´reˆt ces dernie`res
anne´es. Ils offrent la possibilite´ d’ame´liorer les performances des transducteurs.
Ils ont un coefficient de couplage e´lectrome´canique tre`s e´leve´ (k33 > 0, 9 pour
du PZN-8%PT) et une gamme de constante die´lectique satisfaisante. De plus,
des transducteurs fabrique´s avec ces monocristaux pourraient avoir une meilleure
sensibilite´ et une plus grande bande passante.
Pour exploiter un signal ultrasonore, un processus d’acquisition est re´pe´te´ plu-
sieurs fois sur une re´gion d’un tissu, formant ainsi une image 2D ou 3D. Pour
une image en 2D, le plan de balayage est appele´ la dimension azimutale, le plan
perpendiculaire a` ce dernier est appele´ la dimension d’e´le´vation. Il existe plusieurs
mode`les de sondes ayant chacune des proprie´te´s et des applications particulie`res
(Figure 1.19) [Gol00, Wel99, Bru02], permettant d’obtenir des formes de re´gion
explore´e diffe´rentes.
Les sondes de type linear array sont compose´es d’un grand nombre d’e´le´ments,
entre 128 et 512, l’acquisition se faisant de manie`re se´quentielle (Figure 1.19(a)
et 1.19(b)). La surface d’e´mission et de re´ception est obtenue en associant une
quantite´ d’e´le´ments (de 24 a` 128) qui fonctionnent simultane´ment. Une se´quence
d’acquisition correspond a` l’exploration d’une ligne de balayage. C’est pourquoi la
surface de travail est translate´e a` chaque se´quence d’une ligne permettant ainsi
de faire un balayage sectoriel. Pour ce type de sonde, la ligne de balayage est
perpendiculaire au transducteur et le faisceau est focalise´ et non dirige´. L’avantage
est que si le faisceau de retour est normal aux e´le´ments, ces derniers auront une
grande sensibilite´, l’inconve´nient est que le champ de vision se limite a` la largeur
du transducteur.
Une ame´lioration a e´te´ amene´ avec les sondes curvilinear array ou convex
array qui fonctionnent sur le meˆme principe que la sonde de´crite pre´ce´demment.
Comme le transducteur a une forme bombe´e, le champ de vision est e´largie
(Figure 1.19(e)).
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(a) Linear array (b) Linear array
(c) Phased array (d) Phased array
(e) Curvilinear array (f) 1.25D phased array
(g) 2D phased array
Fig. 1.19 – Diffe´rents types de transducteurs pour l’imagerie me´dicale
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Les sondes de type phased array sont munies de 64 a` 128 e´le´ments. Dans cette
sonde, tous les e´le´ments sont utilise´s dans une phase d’e´mission et de re´ception
utilisant donc toutes les lignes de balayage. Lors de l’e´mission, les impulsions
transmises a` chaque e´le´ment sont de´phase´es entre elles. Le front d’onde constitue´
par la somme des fronts e´le´mentaires e´mis se propage alors dans une direction
donne´e dans le plan azimutal. Ainsi, l’angle de l’onde est controˆle´ par le retard
applique´ aux diffe´rentes impulsions. De plus, la re´gion balaye´e peut-eˆtre plus
grande que la taille du transducteur (Figure 1.19(c) et 1.19(d)). Ces transduc-
teurs conviennent parfaitement pour les images cardiaques.
Il existe une autre caracte´ristique pour les sondes phased array repre´sente´e de
manie`re sche´matique dans le Tableau 1.6 [Gur98] ou` est spe´cifie´ maintenant le
nombre d’e´le´ments qui sont situe´s dans le plan d’e´le´vation.
Type Sche´ma Caracte´ristiques
1D
Ouverture en e´le´vation fixe´e et focalise´e
dans une plage donne´e
1.25D
Ouverture en e´le´vation variable mais la
focalisation reste statique
1.5D
Ouverture en e´le´vation et focalisation
variables mais syme´triques par rapport
a` la ligne me´diane des rangers
1.75D
Idem 1.5D sans la contrainte de syme´-
trie, possibilite´ de petite orientation
2D
La ge´ome´trie et les performances en e´le´-
vation sont comparables a` la direction
azimutale
Tab. 1.6 – Caracte´ristique des transducteurs dans le plan d’e´le´vation
La Figure 1.20 montre quelques produits du commerce qui sont utilise´s en
imagerie ultrasonore me´dicale [Wel99, Sou01].
Pour la Figure 1.20(b), les diffe´rentes sondes correspondent a` (de gauche a`
droite) : sonde phased array, sonde endovaginale, sonde large curvilinear array
pour examen ge´ne´ral de l’abdomen, petite sonde curvilinear array pour des
structures plus superficielles.
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(a) Transducteur linear ar-
ray haute fre´quence
(b) Sondes diverses
Fig. 1.20 – Exemples de sondes pour l’imagerie me´dicale
1.3.3 Autres applications
1.3.3.1 Syste`mes de valve
Les travaux qui sont pre´sente´s dans cette section traitent du de´veloppement
de valve en remplacement d’organes qui deviennent de´ficients. Ainsi, par exemple,
le disfonctionnement de l’ure`tre, canal qui ame`ne l’urine a` la vessie, est la cause
d’incontinence chez certaines personnes. Pour reme´dier a` ce manque de controˆle,
[Cho97] propose la re´alisation de valve ure´trale permettant de ge´rer l’ouverture et
la fermeture de l’ure`tre. Le prototype pre´sente´ sur la Figure 1.21 est constitue´ de
quatre films en AMF d’e´paisseur 0, 3 mm et de quatre ressorts de rappels. L’effet
me´moire de forme est utilise´ pour substituer le travail fourni par les muscles. A la
tempe´rature ambiante, les films AMF doivent avoir une forme arque´e et donc pincer
l’ure`tre pour fermer le canal, a` haute tempe´rature ils doivent prendre une forme
plane autorisant alors l’e´coulement d’un fluide. En pratique, la valve est e´quipe´e de
ruban d’e´ponge entre les films AMF et l’ure`tre pour isoler thermiquement l’ure`tre
et augmenter la surface de contact.
Dans un meˆme pincipe d’action, un sphincter artificiel a e´te´ de´crit dans [Nis04]
pour traiter des patients atteints de cancer du rectum ou du coˆlon. Ce sys-
te`me est actionne´ par un film e´pais en AMF de dimension 70 × 18.5 × 0, 7 mm
(Figure 1.22(a)). En position initiale, le syste`me est ferme´ et pince le canal. L’ali-
mentation est amene´e par un syste`me transcutane´ a` induction comme le montre
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(a) Vue de´taille´e (b) Tension OFF (c) Tension ON
Fig. 1.21 – Valve ure´trale artificielle [Cho97]
la Figure 1.22(b). Lorsque le courant est applique´ aux films AMF, le sphincter
artificiel s’ouvre.
(a) De´tail de la valve (b) Principe de l’alimen-
tation
Fig. 1.22 – Valve artificielle reproduisant un sphincter [Nis04]
1.3.3.2 Les micro-pompes
Depuis quelques anne´es, le de´veloppement des micro-syste`mes concerne pour
une part importante le cas de la distribution et du dosage de me´dicaments. Ils se
sont appuye´s sur des distributions de diffe´rents types : transdermale, subcutane´e,
intravasculaire ou intraveineuse. Les micro-syste`mes implantables sont place´s sous
la peau dans une position ade´quate. Ils pre´sentent moins de risque d’infection que
les dispositifs intraveineux qui sont implante´s dans le corps. Leurs petites tailles
et leurs apparences pratiquement invisibles donnent un peu plus de confort aux
patients.
Il existe deux approches pour concevoir les micro-syste`mes de distribution de
me´dicament [Dar96]. La premie`re se base sur la re´alisation d’implants biologiques
e´rodables, la seconde sur la fabrication de micro-pompes implantables. La pre-
mie`re solution ne´cessite l’e´tude de mate´riaux polyme`res spe´cifiques, dont l’e´rosion
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controˆle´e permet un transfert pre´cis et stable des substances dans le corps humain.
La seconde exploite les pompes implantables relie´s a` un nombre de re´servoir de
fluide donne´ qui sont recharge´s pe´riodiquement de l’exte´rieur du corps par le
biais d’aiguilles transdermales. Les micro-pompes ont pour principal avantage de
pouvoir re´guler les doses d’une substance en accord avec la the´rapie et le rythme
biologique du patient. Les proble`mes a` re´soudre pour les micro-syste`mes de´livreurs
de me´dicament sont la biocompatibilite´ des mate´riaux, la fiabilite´ du dispositif et
la stabilite´ du me´dicament dans le re´servoir.
Les principes d’actionnement, ainsi que les technologies de fabrication, de ces
dispositifs sont varie´s. De nombreux micro-syste`mes sont conc¸us dans le but de
controˆler la glyce´mie chez les patients de´pendants de l’insuline. Des exemples de
micro-pompes et de micro-valves utilisant des actionnements pie´zoe´lectriques et a`
base d’AMF sont de´taille´s par la suite.
La micro-pompe de´crite dans [Car95, Acc00] est constitue´e d’un corps en poly-
me`re usine´ par ste´re´olithographie (diame`tre 18 mm, hauteur 5 mm), d’une mem-
brane en laiton (e´paisseur 0, 1 mm), de billes faisant office de valves (diame`tre
1, 2 mm)et d’un disque en ce´ramique pie´zoe´lectrique (diame`tre 10 mm, e´paisseur
0, 4 mm) pour l’actionnement (Figure 1.23). La chambre de pompage a un dia-
me`tre de 1, 25 mm pour une hauteur de 0, 1 mm. Les conduits des fluides sont
optimise´s pour avoir les meilleures performances hydrauliques. Le fonctionnement
donnant les meilleurs re´sultats a e´te´ obtenu avec une tension d’alimentation sinu-
so¨ıdale. Pour une tension maximale de 300 V , la micro-pompe a ge´ne´re´ des de´bits
de 44 µl/s pour une fre´quence de 8 Hz (point optimum de la pompe) et de 20 µl/s
pour une fre´quence de 50 Hz, la relation de´bit/fre´quence n’e´tant pas line´aire.
(a) Sche´ma de la configuration (b) Photographie du syste`me
Fig. 1.23 – Micro-pompe avec actionnement pie´zoe´lectrique [Car95, Acc00]
Le concept e´tudie´ dans [Rog04, Sha04] utilise aussi un disque en ce´ramique
pie´zoe´lectrique comme actionneur. Dans ce disposotif, la ce´ramique permet l’e´cou-
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lement du fluide mais participe en plus a` la fonction de valve (Figure 1.24(a)).
Pour amplifier le mouvement de la membrane polyimide dans la chambre de pom-
page, du silicone en gel (initialement soumis a` une pression pour obturer l’entre´e)
est introduit entre la ce´ramique et la membrane. Ce gel permet d’avoir une de´-
formation de la membrane 25 fois plus grande que celle du disque pie´zoe´lectrique.
La ge´ome´trie du dispositif est impose´e par la ce´ramique pie´zoe´lectrique (diame`tre
10 mm), la chambre a pour diame`tre 1, 2 mm et hauteur 150 µm. Le prototype
final, de dimension 13× 13× 0, 3 mm, est montre´ sur la Figure 1.24(b).
(a) Principe fonctionnement (b) Photographie du syste`me
Fig. 1.24 – Micro-pompe et micro-valve avec actionnement pie´zoe´lectrique [Rog04]
Le dernier dispositif pre´sente´ porte sur une micro-valve, re´alise´e en AMF, pour
des micro-syste`mes [Liu04, Koh00]. Le corps et le couvercle sont re´alise´s en poly-
me`re, la membrane est en polyimide. La valve en AMF est se´pare´e de la membrane
par une couche isolante pour ne pas perturber la stabilite´ du fluide dans la chambre.
La partie centrale de la valve en AMF est relie´e a` la membrane par une pie`ce ap-
pele´e espaceur (Figure 1.25).
(a) Principe de fonctionnement (b) Photographie du prototype
Fig. 1.25 – Micro-valve en AMF [Liu04, Koh00]
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Dans l’e´tat initial, la diffe´rence de pression entre l’entre´e et la sortie a pour
conse´quence de soulever la valve, le fluide peut donc circuler. Lorsque le film AMF
est alimente´, les diffe´rentes branches de la valve AMF se contractent, la partie cen-
trale de la valve est actionne´e vers le bas de la pompe, entrainant ainsi l’obturation
de l’entre´e.
1.3.3.3 Organe artificiel
L’utilisation de syste`me d’assistance ventriculaire dans la transplantation car-
diaque s’ave`re eˆtre ne´cessaire pour de longues pe´riodes , compte tenu du nombre
encore limite´ de dons d’organes. Le de´veloppement de syste`me totalement implan-
table devient de plus en plus une ne´cessite´ pour la qualite´ de vie d’un patient en
attente de transplantation.
Dans un coeur humain, la chambre sanguine est forme´e par le myocarde (pa-
roi musculaire du coeur) qui est le principal acteur dans la circulation du sang
(effet de pompe). Il peut-eˆtre assimile´ a` un actionneur. Dans un organe artificiel,
la difficulte´ repose sur la reproduction de cet actionneur. Dans le but de cre´er un
muscle cardiaque artificiel, des travaux re´alise´ par [Yam03] proposent l’utilisation
de mate´riaux AMF. L’ide´e est d’associer a` un ventricule un dispositif d’aide pour
supporter la puissance de contraction d’un coeur. Les mate´riaux AMF pre´sentent
des performances inte´ressantes pour cette action. Le point le plus limitant reste le
temps de re´ponse des AMF dans la phase de refroidissement qui reste assez long.
Pour palier cet inconve´nient, les auteurs proposent d’associer a` l’actionneur AMF
des e´le´ments Peltier qui sont approprie´s pour un refroidissement rapide. Selon le
sens du courant d’alimentation, l’e´le´ment Peltier peut alternativement travailler en
modes de chauffage ou de refroidissement. Ainsi un ensemble AMF/Peltier peut-
eˆtre envisage´ pour actionner les ventricules du coeur. Un myocarde artificiel base´
sur ce principe a e´te´ re´alise´ au niveau d’un ventricule droit. Un mode`le place´ sur
un coeur en plastique est illustre´ sur la Figure 1.26. Celui-ci est teste´ sur une
che`vre qui a surve´cu trois mois de plus a` sa de´faillance cardiaque.
1.4 Comparaison des diffe´rentes technologies en
pre´sence
Nous avons vu dans la section 1.2 la diversite´ des mate´riaux actifs accessibles
a` ce jour. Cette varie´te´ offre une certaine liberte´ et beaucoup d’imagination pour
la conception de nouveaux syste`mes. Dans le but de re´aliser un actionneur ou un
dispositif utilisant ces mate´riaux, le choix de ce dernier se fait a` travers plusieurs
crite`res qui pre´sentent les caracte´ristiques me´caniques et e´lectriques du mate´riau.
Le Tableau 1.7 pre´sente une synthe`se des proprie´te´s des mate´riaux actifs de´-
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Fig. 1.26 – Module actionneur AMF / e´le´ments Peltier pour myocarde artificiel
pose´ sur un coeur en plastique [Yam03]
crits pre´ce´demment. Les performances d’un muscle biologique sont rappele´es sur
la premie`re ligne [Mad04, Kor98, Hun92]. Les caracte´ristiques conside´re´es sont les
suivantes :
– De´formation : de´placement normalise´ par rapport a` la taille de l’actionneur
dans la direction de l’actionnement,
– Effort : force par unite´ de surface fournie par le mate´riau dans la direction
de l’actionnement,
– Densite´ d’e´nergie : travail me´canique ge´ne´re´e dans un cycle de fonctionnement
par unite´ de volume,
– Puissance massique : puissance fournie par unite´ de masse de l’actionneur,
– Vitesse de de´formation : vitesse spe´cifique des de´formations obtenues en re´-
gime harmonique,
– Module e´lastique : (module d’Young) rigidite´ du mate´riau, proprie´te´ qu’a le
mate´riau de se de´former de manie`re re´versible sous l’action d’une contrainte,
– Rendement : rapport du travail fourni a` l’e´nergie consomme´e,
– Couplage e´lectrome´canique : proportion d’e´nergie consomme´e qui est
transforme´e en e´nergie me´canique.
1.5 Conclusion
Au cours de ce chapitre, un bref e´tat de l’art des mate´riaux actifs disponibles a`
ce jour, et une analyse non exhaustive de leurs applications, pre´sentes ou a` venir,
dans le domaine me´dical ont e´te´ propose´s.
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Tab. 1.7 – Comparaison des principaux types de mate´riaux actifs
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Les diffe´rents mate´riaux ont pu eˆtre classe´s selon le type d’e´nergie utilise´e
pour controˆler leur transformation, introduisant ainsi trois principales classes de
mate´riaux.
Une premie`re famille de compose´s englobe tous les mate´riaux utilisant un
champ e´lectrique pour cre´er une de´formation. Dans cette cate´gorie, il existe
aussi plusieurs sous ensembles ou` l’ont distinguera les mate´riaux pie´zoe´lectriques
(ce´ramiques PZT), les polyme`res et co-polyme`res pie´zoe´lectriques (PVDF,
PVDF-TrFE) et les mate´riaux e´lectrostrictifs (PMN-PT). Ces mate´riaux ex-
ploitent respectivement les phe´nome`nes de pie´zoe´lectricite´, de ferroelectricite´ et
d’e´lectrostriction. Dans un second groupe sont rassemble´s les mate´riaux ioniques
(polyme`res ioniques IPMC) qui utilisent les phe´nome`nes de diffusion d’ions, puis
dans un troisie`me groupe, les fluides e´lectrorhe´ologiques, qui concernent tous
les fluides dont les proprie´te´s rhe´ologiques sont modifie´es sous l’application d’un
champ e´lectrique.
Les mate´riaux thermo-actifs principalement de´crits sont les alliages a` me´moire
de forme (AMF de type NiT i), qui ont la capacite´ de se contracter, lorsque la
tempe´rature atteint la limite d’auste´nite finale, jusqu’a` leur position neutre, puis de
revenir a` un e´tat de´forme´ (sous l’action d’une contrainte) lors du refroidissement,
de`s que la tempe´rature franchit la limite caracte´risant la martensite finale. Notons
que la plupart des mate´riaux se de´forment sous l’influence de la tempe´rature
mais ces de´formations d’origine thermo-e´lastique (dilatation thermique,...) sont
nettement ne´gligeables devant les effets de la transformation de phase ope´rant
dans les alliages a` me´moire de forme.
Les mate´riaux magne´tostrictifs, dont les plus performants sont les alliages
de type Terfenol-D, ge´ne`rent des de´formations sous l’application d’un champ
magne´tique, tandis que les fluides magne´torhe´ologiques voient leurs proprie´te´s
rhe´ologiques modifie´es sous l’action d’un meˆme champ. Soulignons que, en de´pit
de leur inte´reˆt potentiel, les mate´riaux excite´s par le champ magne´tique souffrent
de difficulte´s inhe´rentes aux contraintes impose´es par la mise en jeu d’un champ
a` flux conservatif (ne´cessite´ de culasses de fermeture,...), contrairement au cas du
champ e´lectrique.
Les applications dans le biome´dical mettant en jeu des mate´riaux actifs sont
nombreuses et tre`s diverses. Les plus connues sont les syste`mes pour endoscope
actif qui utilisent le plus fre´quemment des fils AMF pour courber les endoscopes,
et surtout les transducteurs pour imagerie me´dicale ultrasonore. Ces derniers, a`
l’origine compose´s de ce´ramiques pie´zoe´lectriques de type PZT, font l’objet de
beaucoup de travaux avec l’apparition des composites pie´zoe´lectriques. En effet,
les pie´zo-composites concilient la souplesse d’un polyme`re avec les proprie´te´s
pie´zoe´lectriques d’une ce´ramique PZT, donnant ainsi un mate´riau vraiment
compatible avec la fonction de transducteur.
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Certaines recherches sont aussi oriente´es vers les syste`mes de´livreurs de
me´dicament implantables. Ces dispositifs, a` base de micro-pompes, permettent
de controˆler la diffusion d’une substance the´rapeutique dans le corps humain. La
majorite´ des travaux exploitent la filiaire des pompes actionne´es par des ce´ra-
miques pie´zoe´lectriques ou constitue´es avec des valves en AMF. Mais, la` encore,
l’e´volution des mate´riaux polyme`res pourrait amener une nouvelle ge´ne´ration de
syste`me.
Quelques travaux portent enfin sur la conception d’organes artificiels tel que
des valves pour l’ure`tre ou encore des dispositifs d’aide a` l’actionnement de coeur
artificiel graˆce a` des modules Peltier/AMF. Dans ce cas, le secteur d’applica-
tion est l’assitance circulatoire qui est pre´cise´ment le domaine vise´ par notre e´tude.
Toutes ces applications laissent entrevoir les possibilite´s de renouveaux que
peuvent amener l’utilisation des mate´riaux actifs. Le domaine de l’assistance cir-
culatoire n’est pas encore vraiment atteint par ces nouvelles filie`res technologiques.
Les dispositifs comme les coeurs artificiels ou les syste`mes de circulation extracor-
porelle utilisent encore des techniques ”classiques”(actionneur magne´tique ou pneu-
matique par exemple). Des fonctions a` re´aliser telles que des pompes, micro-pompes
ou valves actives utilisant des mate´riaux actifs laissent pourtant entrevoir les enjeux
d’une telle rupture technologique.
Chapitre 2
Etude de l’influence de vibrations
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2. Etude de l’influence de vibrations parie´tales sur des particules immobilise´es
dans un e´coulement liquide de re´fe´rence
2.1 Introduction
Parmi les the`mes de recherche majeurs qui conditionnent le de´veloppement des
syste`mes e´lectroactifs dans le domaine me´dical, le controˆle actif des e´coulements
constitue sans nul doute un axe privile´gie´, comme le montre l’analyse pre´ce´dem-
ment conduite. Face a` ce domaine de recherche en plein essor, un proble`me fon-
damental concerne l’e´tude des interactions fluide-structure, l’ide´e e´tant a` terme de
chercher a` ame´liorer les conditions de l’e´coulement graˆce a` des excitations parie´-
tales controˆle´es.
L’e´tude de´veloppe´e dans le pre´sent chapitre cible pre´cise´ment cet objectif. Une
premie`re e´tape consiste a` de´velopper un mode`le simple de´crivant le de´collement
de particules immobilise´es dans un volume de fluide. Le mode`le doit prendre en
compte l’influence d’une de´formation parie´tale sur les particules, sachant que ces
dernie`res sont accolle´es a` une paroi de la ge´ome´trie enfermant le fluide. Il doit
aussi inte´grer les diffe´rentes forces amene´es par l’e´coulement du fluide. Ce mode`le
de re´fe´rence servira de base aux investigations conduites ulte´rieurement dans le
domaine de la re´duction des phe´nome`nes de thrombose mis en jeu dans les circuits
d’assistance circulatoire. L’immobilisation de particules pourra eˆtre une image de
la formation de caillots, l’agre´gation de plaquettes sanguines e´tant responsable de
la coagulation du sang.
Plusieurs domaines physiques sont explore´s dans ce travail. Nous commence-
rons donc par faire un bref rappel sur la me´canique des fluides en de´crivant les
principales notions (d’apre`s l’ouvrage [Guy01]). Dans ce de´veloppement sont mis
en avant les fluides dits non newtonien, le sang faisant partie de cette famille. La
ge´ome´trie de re´fe´rence qui permet de cre´er l’e´coulement de fluide fait l’objet d’une
seconde partie. Des simulations de cet e´coulement pour deux types de fluides per-
mettent d’extraire les zones importantes pour notre e´tude. Enfin, la mode´lisation
de ce syste`me est aborde´e en dernier point de´taillant, dans un premier temps, l’en-
vironnement d’e´tude et le proce´de´ utilise´ pour immobiliser les particules puis, dans
un deuxie`me temps, le principe de calcul et l’e´criture de la relation de de´collement
de la particule.
2.2 Notion de me´canique des fluides
2.2.1 Quelques rappels sur la the´orie
2.2.1.1 Ge´ne´ralite´s
Un fluide peut eˆtre conside´re´ comme e´tant forme´ d’un grand nombre de
particules mate´rielles, tre`s petites et libres de se de´placer les unes par rapport aux
autres. Un fluide peut donc eˆtre assimile´ a` un milieu mate´riel continu, de´formable,
sans rigidite´ et qui peut s’e´couler (transport de quantite´ de mouvement). Parmi les
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fluides, la distinction est faite entre les liquides et les gaz. Une e´tude des structures
microscopiques permet de faire la diffe´rence entre ces deux e´tats en observant
l’organisation pe´riodique des atomes. Pour un liquide, les atomes restent fixes les
uns par rapport aux autres a` l’exception de vibration de faible amplitude d’origine
thermique. A contrario, les gaz sous faible pression constituent un ensemble dilue´
de particules se de´plac¸ant rapidement, avec de faibles interactions entre elles.
Les liquides et les gaz habituellement e´tudie´s sont isotropes (les proprie´te´s
sont identiques dans toutes les directions), mobiles (ils n’ont pas de forme propre
et prennent la forme du re´cipient qui les contient) et visqueux (tout changement
de forme d’un fluide s’accompagne d’une re´sistance due aux frottements).
La re´solution d’un proble`me de me´canique des fluides est identique a` celle d’un
proble`me de me´canique classique. Un syste`me mate´riel est de´fini et forme´ par
les particules de fluide a` l’inte´rieur d’une surface ferme´e limitant le domaine. Les
diffe´rents principes et the´ore`mes ge´ne´raux de me´canique et thermodynamique sont
applique´s au syste`me :
– Principe de conservation de la masse,
– Principe fondamental de la dynamique,
– Principe de conservation de l’e´nergie.
2.2.1.2 Ecoulement d’un fluide : transport diffusif et convectif de quan-
tite´ de mouvement
Pour expliquer le transport de quantite´ de mouvement par convection, prenons
l’exemple d’un liquide en e´coulement paralle`le, avec un vecteur vitesse ~v constant.
Chaque e´le´ment du fluide transporte ou convecte avec lui sa quantite´ de mouve-
ment pendant son de´placement a` sa vitesse propre, qui est la vitesse locale ~v de
l’e´coulement. Ce flux de quantite´ de mouvement par unite´ de temps et de surface
du tube est e´gal dans ce cas au produit de ~v par la quantite´ transporte´e ρ~v avec ρ
masse volumique du fluide. Le terme ρ V 2 correspond a` la pression hydrostatique
au rapport 1/2 pre`s.
Le transport de quantite´ de mouvement par diffusion est souvent masque´ par
le transport convectif. Ce dernier e´tant dans la direction de l’e´coulement, il est
plus facile d’identifier la diffusion, qui sera dans la direction perpendiculaire a`
l’e´coulement, dans l’exemple suivant. Un long cylindre d’axe vertical est rempli de
liquide et initialement en position de repos. A un instant donne´, le cylindre est
mis en rotation. En premier, seules les couches fluides imme´diatements colle´es aux
parois se mettent en mouvement. L’e´coulement se propage de proche en proche vers
les couches internes. Au bout d’un certain temps, tout le fluide est en mouvement
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avec une vitesse uniforme. L’information ”quantite´ de mouvement” est tranfe´re´e
pas a` pas par diffusion radiale.
L’entraˆınement du fluide a` partir de la paroi est une conse´quence des forces de
frictions existantes entre les couches fluides et le solide. Le transport diffusif de la
quantite´ de mouvement est assure´ par une proprie´te´ de´pendant du fluide appele´e
viscosite´.
2.2.1.3 La viscosite´ des fluides
La viscosite´ est due aux frottements qui s’opposent aux glissements des couches
fluides les unes sur les autres. Pour l’expliquer, prenons l’exemple de l’e´coulement
stationnaire d’un fluide situe´ entre deux plaques paralle`les infinies et distantes de
a (Figure 2.1).
x
y
a
0
~F ~Vx0
~vx(y)
Fig. 2.1 – Ecoulement en cisaillement simple
La plaque est fixe en y = 0, l’autre se de´place paralle`lement a` la pre´ce´dente,
a` la vitesse Vx0 constante, et met en mouvement le fluide. En re´gime permanent
ou stationnaire, le fluide posse`de une vitesse variant line´airement d’une plaque a`
l’autre et de la forme :
vx(y) = Vx0
y
a
(2.1)
Ce type d’e´coulement est appele´ e´coulement de cisaillement simple ou e´coulement
de Couette plan. Il existe alors une relation de proportionnalite´ entre la force
de friction ~F (pour une surface S de la plaque ou` s’exerce la force), oppose´e au
mouvement de la plaque et a` la variation de vitesse d’un plan a` l’autre, qui s’e´crit
sous la forme suivante :
σ =
Fx
S
= − η ∂vx
∂y
(2.2)
ou` σ, qui a la dimension d’une pression (en Pa), est appele´e contrainte de ci-
saillement et la constante du fluide η est appele´ viscosite´ dynamique (car lie´e
a` une force) et s’exprime en Pascal.seconde (Pa.s), Poiseuille (Pl) ou Poise
(10 P = 1 Pl = 1 Pa.s = 1 kg/m.s).
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Certaines e´quations font intervenir la constante ν appele´e viscosite´ cine´matique
et ve´rifiant :
ν =
η
ρ
(2.3)
ou` ρ est la masse volumique du fluide. Elle repre´sente un coefficient de dif-
fusion pour la quantite´ de mouvement et est exprime´e en m2/s ou en Stokes
(1 St = 10−4 m2/s).
La viscosite´ permet de classer les fuides en deux cate´gories : les fluides new-
toniens pour qui il y a toujours proportionnalite´ entre la contrainte et le taux de
cisaillement (η constant) et les fluides dits non newtoniens qui ne posse`dent plus de
relation line´aire (η variable). Dans la suite, seul les fluides newtoniens sont traite´s
pour de´crire le mouvement d’un fluide. Les fluides non newtoniens seront de´finis
dans une section ulte´rieure.
2.2.1.4 Le nombre de Reynolds
Nous avons vu pre´ce´demment l’existence de deux me´canismes pour le transport
de quantite´ de mouvement (convection et diffusion). Dans un e´coulement quel-
conque, ces me´canismes ope`rent simultane´ment. La pre´ponde´rance de l’un d’eux
est fonction de la vitesse et de la ge´ome´trie de l’e´coulement. Pour quantifier cette
pre´dominance, il faut e´valuer les ordres de grandeurs pour les diffe´rents processus
de transport.
Le flux de quantite´ de mouvement pour un transport convectif est caracte´rise´
par le produit de ρ V (ordre de la quantite´ de mouvement) et de V , ou` ρ est la
densite´ du fluide et V une vitesse caracte´ristique comme la vitesse moyenne dans
une section conside´re´e.
Pour un transport diffusif, le flux transverse de quantite´ de mouvement corres-
pond au terme η ∂vx/∂y. En ge´ne´ral, il est e´gal au produit de η par des combinaisons
de de´rive´es premie`res des composantes de la vitesse et sera de l’ordre de η V/L (
ou` L est une dimension caracte´ristique de l’e´coulement).
Le rapport du flux convectif de la quantite´ de mouvement sur le flux diffusif de
la quantite´ de mouvement de´finit le nombre de Reynolds (sans dimension) par la
relation suivante :
Re =
V L
ν
=
ρ V L
η
(2.4)
ou` L est la longueur caracte´ristique du parcours du fluide pour une ge´ome´trie
plane ou le diame`tre D de la section pour une ge´ome´trie cylindrique.
Plusieurs situations de´coulent alors de la valeur du nombre de Reynolds pour
de´finir le type d’e´coulement.
Dans le cas d’e´coulement a` petit nombre de Reynolds, les forces visqueuses
et le transport diffusif sont dominants. Ces e´coulements sont pre´sents aux basses
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vitesses, et/ou dans les syste`mes de tre`s petites tailles ou encore pour des fluides
tre`s visqueux.
Les e´coulements a` grand nombre de Reynolds ont pour phe´nome`ne dominant
le transport convectif de quantite´ de mouvement (donc des forces d’inerties). Ces
e´coulements sont moins stables, ils correspondent aux e´coulements turbulents
(infinite´ de solutions possibles des e´quations du mouvement) et apparaissent
comme une superposition ale´atoire de tourbillons de taille variable. Ils sont
observe´s aux fortes vitesses, dans les fluides peu visqueux ou dans les syste`mes de
grande taille.
Il existe des situations a` nombre de Reynolds e´leve´s ou` les termes de transport
par convection peuvent rester ne´gligeables. Selon la ge´ome´trie du syste`me, la
configuration de l’e´coulement a` faible et forte vitesse peut rester identique. Ce qui
est le cas pour les e´coulements paralle`les (une seule composante du vecteur vitesse
est non nulle) ou` l’e´coulement est controˆle´ par la viscosite´ tant que le profil de
vitesse reste paralle`le. On parle alors d’e´coulement laminaire.
Les diffe´rents re´gimes d’e´coulement se de´duisent donc de la valeur du nombre
de Reynolds avec les ordres de grandeurs suivant :
– Re < 2000 : re´gime LAMINAIRE,
– 2000 < Re < 3000 : re´gime INTERMEDIAIRE,
– Re > 3000 : re´gime TURBULENT.
La Figure 2.2 illustre les diffe´rents re´gimes d’un e´coulement d’eau a` l’arrie`re d’un
cylindre (images re´sultantes de simulation), les re´sultats repre´sentent le contour de
la vitesse de l’e´coulement (isosurface des vitesses).
2.2.1.5 Cine´matique des fluides
Acce´le´ration d’une particule
Soit une particule de fluide situe´e au point M1(~r1) au temps t, sa vitesse est a`
cet instant ~v(~r1, t). A un temps ulte´rieur t
′ = t + δt, cette particule se trouve au
point M2(~r2) tel que :
~r2 = ~r1 + ~v(~r1, t) δt+O(δt
2) (2.5)
et sa vitesse est devenue ~v(~r2, t
′) (Figure 2.3).
La variation de vitesse δ~v de la particule de fluide dans l’intervalle de temps δt
est associe´e a` :
– la variation du champ de vitesse avec le temps, si l’e´coulement n’est pas
stationnaire, soit ~v(~r1, t
′)− ~v(~r1, t),
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(a) Ecoulement laminaire : Re = 100
(b) Ecoulement interme´diaire : Re = 2500
(c) Ecoulement turbulent : Re = 4500
Fig. 2.2 – Diffe´rents re´gimes d’e´coulement d’un fluide, exemple d’un e´coulement
d’eau a` l’arrie`re d’un cylindre
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M1(~r1) ~v(~r1, t)
~v(~r1, t
′)
~v(~r2, t
′)
M2(~r2)
~v(~r1, t
′)
Fig. 2.3 – Acce´le´ration d’une particule de fluide dans un e´coulement instationnaire
– l’exploration du champ de vitesse par la particule, si le champs n’est pas
uniforme, soit ~v(~r2, t
′)− ~v(~r1, t′).
La variation de vitesse re´sultante δ~v s’e´crit alors apre`s de´veloppement au premier
ordre :
δ~v = ~v(~r2, t
′)− ~v(~r1, t)
δ~v =
∂ ~v
∂t
δt+
∂ ~v
∂x
δx+
∂ ~v
∂y
δy +
∂ ~v
∂z
δz (2.6)
avec δx, δy et δz les composantes du vecteur ~r2−~r1. L’acce´le´ration de la particule
de fluide s’e´crit donc :
d~v
dt
= lim
δt→0
δ~v
δt
d~v
dt
=
∂ ~v
∂t
+ (~v · ~grad)~v (2.7)
Le premier terme de la partie de droite est appele´ acce´le´ration locale (nulle pour
un e´coulement stationnaire), le second terme acce´le´ration convective (nulle pour
un champ de vitesse uniforme).
De´formation des e´coulements
Conside´rons une particule de fluide situe´e en un point ~r a` l’instant t et dont
la vitesse est ~v(~r, t), puis une particule voisine positionne´e au point ~r + d~r avec la
vitesse ~v + d~v. Pour chaque composante dvi (i = 1 a` 3) de d~v, l’accroissement de
vitesse s’e´crit, au premier ordre par rapport aux composantes dxj (j = 1 a` 3) du
de´placement :
dvi =
3∑
j=1
(
∂ vi
∂xj
)
dxj (2.8)
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Les quantite´s ∂vi/∂xj sont les e´le´ments du tenseur des taux de de´formation (ou
des gradients de vitesse) du fluide. Ce tenseur s’e´crit sous la forme suivante :
Gij =
∂ vi
∂xj
= eij + ωij (2.9)
avec
eij =
1
2
(
∂ vi
∂xj
+
∂ vj
∂xi
)
(2.10)
ωij =
1
2
(
∂ vi
∂xj
− ∂ vj
∂xi
)
(2.11)
Le tenseur de composantes eij est syme´trique (eij = eji). En ge´ne´ral, il comporte a`
la fois des termes diagonaux (i = j) et non diagonaux (i 6= j). Il correspond a` une
de´formation pure. Le tenseur de composantes ωij est antisyme´trique (ωij = −ωji).
Tous les termes diagonaux sont nuls (ωii = 0) et retranscrit l’effet d’une rotation
pure.
Conservation de la masse d’un fluide
L’e´quation de conservation de la masse d’un fluide se de´duit de l’e´tude de la
variation de la masse totale d’un volume lorsque le fluide entre et sort de ce volume.
Le bilan permet d’e´crire alors la relation suivante :
d ρ
dt
+ ρ div(~v) = 0 (2.12)
De cette e´quation peut eˆtre extraite la condition d’incompressibilite´ d’un fluide
(masse volumique constante au cours du temps, soit dρ/dt = 0) et se traduit par :
div(~v) = 0 (2.13)
2.2.1.6 Dynamique des fluides
Forces de surface
Les contraintes soumises a` un fluide sont donne´es par la valeur de la force qui
s’exerce sur une unite´ de surface. Pour un fluide au repos, la contrainte est normale
aux e´le´ments de surface et de plus isotropes. Un seul nombre suffit pour caracte´riser
sa valeur. La contrainte est appele´e pression hydrostatique.
Dans un fluide en mouvement, des contraintes tangentes aux e´le´ments de surface
apparaissent. Elles sont le reflet des forces de frottement entre les couches de fluides
et sont dues a` la viscosite´ du fluide.
L’expression ge´ne´rale de la contrainte est donne´e par la relation suivante :
d ~f
dS
= ~σn = [~σ] · ~n (2.14)
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soit dans le de´tail :  σxnσyn
σzn
 =
 σxx σxy σxzσyx σyy σyz
σzx σzy σzz
 nxny
nz
 (2.15)
ou` [~σ] repre´sente le tenseur des contraintes et ~n la normale a` l’e´le´ment de surface dS
(Figure 2.4(a)). Pour donner la signification des diffe´rents e´le´ments du tenseur des
contraintes, prenons le cas ge´ne´ralise´ σij (i = 1 a` 3, j = 1 a` 3) (cf Figure 2.4(b)) :
– σij : composante suivant i de la force exerce´e sur la surface unite´ dont la
normale est oriente´e suivant j,
– si i = j : contrainte normale,
– si i 6= j : contrainte tangentielle ou de cisaillement.
x
y
z
dx
dy
dz
~n d~f
0
(a) Contrainte sur une surface dS de normale
quelconque
x
y
z
~σxx
~σyx
~σzx
~n
0
(b) Contrainte exerce´e sur une surface de
normale oriente´e selon l’axe Ox
Fig. 2.4 – Contraintes dans un fluide
La contrainte peut se scinder en deux termes comme suit :
σij = σ
′
ij − δij p (2.16)
ou` σ′ij correspond au tenseur des contraintes de viscosite´ et p δij aux contraintes
de pression (normales), δij de´signant le symbole de Kronecker (δij = 1 si i = j,
δij = 0 si i 6= j) et p la pression.
Le tenseur des contraintes de viscosite´ est syme´trique (σ′ij = σ
′
ji) et ne de´-
pend que du tenseur [e] de´finit pre´ce´demment. Pour un fluide newtonien (viscosite´
constante) et incompressible, l’expression de [σ′] est donne´e par :
σ′ij = 2 η eij (2.17)
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Equation du mouvement d’un fluide
L’application de la relation fondamentale de la dynamique sur un volume de
fluide de´fini permet de de´terminer l’e´quation du mouvement d’un fluide comme
suit :
ρ
∂ ~v
∂t
+ ρ (~v · ~grad)~v = ρ ~f − ~gradp+ div[σ′] (2.18)
Les diffe´rents termes de l’expression de´finissent (de gauche a` droite) :
– l’acce´le´ration d’une particule de fluide due au variation de sa vitesse dans le
temps (acce´le´ration dans un champ instationnaire ~v(~r, t)),
– l’acce´le´ration associe´e a` l’exploration du champ de vitesse de la particule de
fluide au cours de son mouvement (pre´sente meˆme dans un champ de vitesse
stationnaire ~v(~r)),
– l’ensemble des forces en volume d’origine exte´rieure applique´es au fluide,
– les forces de pression correspondant aux contraintes normales (pression hy-
drostatique),
– les forces de viscosite´ dues a` la de´formation des e´le´ments de fluide.
Dans le cas d’un e´coulement de fluide newtonien dont les effets de compressibi-
lite´ sont ne´gligeables, l’e´quation (2.18) est modifie´e pour donner lieu a` l’e´quation
(2.19) appele´e e´quation de Navier-Stokes et devient :
ρ
∂ ~v
∂t
+ ρ (~v · ~grad)~v = ρ~g − ~grad p+ η∆~v (2.19)
ou` ∆ de´signe l’ope´rateur laplacien (d’un champ de scalaire ou de vecteur) de´fini
par :
~∆~v =

∂2 vx
∂x2
+
∂2 vx
∂y2
+
∂2 vx
∂z2
∂2 vy
∂x2
+
∂2 vy
∂y2
+
∂2 vy
∂z2
∂2 vz
∂x2
+
∂2 vz
∂y2
+
∂2 vz
∂z2

(2.20)
2.2.2 Les fluides non newtoniens
2.2.2.1 De´finition
La rhe´ologie, qui est l’e´tude de l’e´coulement ou de la de´formation des corps
sous l’effet des contraintes applique´es, permet de de´terminer dans quelle classe se
situe un fluide. Les fluides dits newtoniens ont une relation de proportionnalite´
entre la contrainte et le taux de cisaillement (ou le gradient de vitesse), soit une
viscosite´ constante. Les fluides pour lesquels cette relation n’est plus line´aire
sont appele´s non newtoniens et posse`dent donc une viscosite´ variable de´pendante
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du taux de cisaillement. Ils sont associe´s a` une viscosite´ parfois appele´e dans la
litte´rature viscosite´ effective (note´e µ).
La premie`re distinction a` faire dans les fluides non newtoniens est lie´e au para-
me`tre temporel. La famille des fluides dont les proprie´te´s rhe´ologiques de´pendent
du temps ne sera pas explicite´e longuement dans ce support. Nous pouvons citer a`
titre d’exemple les fluides de type thixotropes qui sont caracte´rise´s par une diminu-
tion de la viscosite´ sous l’application d’une contrainte constante puis par un retour
a` la viscosite´ initiale apre`s un temps de relaxation, et les fluides viscoe´lastiques
qui ont un comportement interme´diaire entre un solide e´lastique (de´formation pro-
portionnelle a` la contrainte) et un liquide (taux de de´formation croissant avec la
contrainte).
Les fluides inde´pendants du temps sont classe´s en deux familles appele´es fluides
sans seuil et fluides a` seuil. Pour diffe´rencier ces groupes, la vitesse de de´formation
des fluides est caracte´rise´e par rapport au taux de cisaillement pour un e´coule-
ment de cisaillement simple. De ces essais sont tire´es des relations typiques entre
la contrainte de cisaillement σ et le taux de cisaillement γ˙ comme illustre´ sur la
Figure 2.5 (e´chelle line´aire).
σ
γ˙
fluide a` seuil
rhe´o-fluidifiant
fluide a` seuil
de Bingham
rhe´o-e´paississant
fluide newtonien
rhe´o-fluidifiant
Fig. 2.5 – Relation entre contrainte σ et taux de cisaillement γ˙ pour des fluides
non newtoniens
Pour les fluides a` seuil, l’e´coulement existe lorsque la contrainte de´passe une
valeur critique. Les fluides a` seuil de Bingham sont plus une notion the´orique car
dans la re´alite´ la relation contrainte - taux de cisaillement ressemble plus a` une loi
en puissance de γ˙. Les fluides a` seuil rhe´o-fluidifiants englobent les fluides qui, en
l’absence d’e´coulement, sont forme´s d’agre´gats rigides de plaquettes comme par
exemple pour l’argile. Au dessus du seuil critique, la structure est de´truite rendant
possible l’e´coulement. Plus la vitesse augmente, plus la structure se de´sagre`ge,
alors que les plaquettes s’alignent dans la direction de l’e´coulement. Les peintures
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et de nombreuses suspensions concentre´es de solides dans un liquide en constituent
d’autres exemples.
Les fluides rhe´o-e´paississants voient leur viscosite´ augmenter avec la contrainte
applique´e. C’est le cas par exemple du sable mouille´ ou` les grains, a` faible vitesse,
glissent les uns par rapport aux autres par l’interme´diaire de l’eau, puis, sous forte
contrainte, se frottent et s’arc-boutent les uns contre les autres.
Les fluides rhe´o-fluidifiants s’e´coulent sous de faible contrainte et ont une visco-
site´ qui diminue lorsque la contrainte croˆıt. Le shampooing, les concentre´s de jus de
fruit, certaines solutions dilue´es de polyme`res et le sang font partie de cette famille.
2.2.2.2 Mode´lisation des fluides rhe´o-fluidifiants
Il n’existe pas de mode`le ge´ne´rique pour repre´senter le comportement des
fluides rhe´o-fluidifiants. Chaque fluide a sa propre signature pour les variations
de viscosite´ que ce soit a` faible ou a` fort taux de cisaillement, d’ou` l’existence de
plusieurs mode`les. Les relations propose´es par la suite correspondent aux mode`les
les plus courant trouve´s dans la litte´rature allant de la mode´lisation la plus simple
(en terme de reproduction comportementale et de parame`tre utilise´ dans les
relations) jusqu’aux mode`les les plus complets.
La premie`re relation est la loi d’Ostwald ou loi en puissance et repre´sente seule-
ment la variation (non line´aire) de la viscosite´ [Joh04]. La relation se pre´sente sous
la forme suivante :
µPL = µ0PL (γ˙)
nPL−1 (2.21)
Selon la valeur du parame`tre nPL, la relation (2.21) de´crit les comportements sui-
vant :
– nPL = 1 : fluide newtonien,
– nPL > 1 : fluide rhe´o-e´paississant,
– nPL < 1 : fluide rhe´o-fluidifiant.
Cette relation ne respecte pas le comportement de certains fluides qui, pour
une valeur de taux de cisaillement e´leve´e, reprennent la caracte´ristique d’un fluide
newtonien. Des modifications re´alise´es sur la relation (2.21) ont donne´ lieu a` la loi
en puissance ge´ne´ralise´e qui s’e´crit alors :
µPLG = λPLG(γ˙) |γ˙|nPLG(γ˙)−1 (2.22)
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avec :
λPLG(γ˙) = µ∞PLG +4µPLG exp
[
−
(
1 +
|γ˙|
aPLG
)
exp
(
−bPLG|γ˙|
)]
(2.23)
nPLG(γ˙) = n∞PLG +4nPLG exp
[
−
(
1 +
|γ˙|
cPLG
)
exp
(
−dPLG|γ˙|
)]
(2.24)
Le terme |γ˙| repre´sente le second invariant du tenseur des taux de de´formation et
est de´fini par |γ˙| = 2√eij eij.
Dans un meˆme soucis de repre´sentation comportementale, le mode`le de Casson
refle`te la de´croissance de la viscosite´ ainsi que le palier newtonien qui peut exister
a` fort cisaillement [Ng02]. Ce mode`le est re´git par la relation :
µCAS =
[√
µ∞CAS +
√
τ0CAS
γ˙
]2
(2.25)
ou` µ∞CAS repre´sente la viscosite´ pour un taux de cisaillement infini et τ0CAS la
contrainte limite d’e´coulement. Ce mode`le ame`ne un plus pour l’e´tude rhe´ologique
du sang car les parame`tres µ∞CAS et τ0CAS peuvent s’exprimer en fonction du taux
d’he´matocrite (1) H du sang e´tudie´ [Das00]. Les parame`tres s’e´crivent alors :
√
µ∞CAS =
(
µ0CAS
(1−H)αCAS
)1/2
(2.26)
√
τ0CAS = βCAS
[(
1
1−H
)αCAS/2
− 1
]
(2.27)
Nous avons vu qu’un fluide non newtonien peut posse´der une viscosite´ constante
au fort taux de cisaillement. Certains fluides posse`dent aussi un palier de viscosite´
constante pour de faible taux de cisaillement. Le mode`le de Casson modifie´ prend
en compte cet effet et s’e´crit [Ceb05] :
µCSM =
[√
µ∞CSM +
√
τ0CSM
γ˙
√
1− exp(−mCSM γ˙)
]2
(2.28)
La valeur de la viscosite´ au faible taux de cisaillement est ajuste´e par la constante
mCSM .
Les derniers mode`les propose´s rassemblent toutes les caracte´ristiques cite´es pre´-
ce´demment. A savoir un comportement pseudo-newtonien pour les faibles et forts
(1)Volume de globule rouge par rapport au volume du sang.
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taux de cisaillement et une diminution de la viscosite´ entre ces deux plateaux. Le
premier est une expression ge´ne´rale de ces mode`les, il porte le nom de mode`le de
Carreau et s’e´crit comme suit [Joh04] :
µCAR = µ∞CAR + (µ0CAR − µ∞CAR) [1 + (λCAR γ˙)aCAR ](nCAR−1)/aCAR (2.29)
Le deuxie`me est un cas particulier du mode`le de Carreau. Si n = a+1, l’expression
pre´ce´dente correspond au mode`le de Cross et devient [Cro03] :
µCR = µ∞CR +
µ0CR − µ∞CR
1 + (λCR γ˙)aCR
(2.30)
Les parame`tres µ∞CAR et µ0CAR correspondent a` la viscosite´ respectivement a` taux
de cisaillement infini et nul. Les autres coefficients permettent de controˆler les
variations de la courbe (λCAR, homoge`ne a` un temps, indique la position du point
d’inflexion, aCAR et nCAR gouverne la pente en ce point).
Pour visualiser le comportement des diffe´rents mode`les, nous avons choisi de
tracer les caracte´ristiques d’un fluide sanguin. Les valeurs des parame`tres sont re-
groupe´es dans le Tableau 2.1. La Figure 2.6 pre´sente les courbes de variation de
la viscosite´ et de la contrainte (de´finie par σ = µ(γ˙) γ˙) en fonction du taux de ci-
saillement. Le trace´ de la viscosite´ est re´alise´ en e´chelle logarithmique-logarithmique
pour bien e´valuer les comportements au faible et fort taux de cisaillement. Les
droites re´fe´rence´es µ0 et µ∞ repre´sentent les valeurs des viscosite´s respectivement
au faible taux et fort taux de cisaillement lorsque le sang est conside´re´ comme un
fluide newtonien.
Le choix du mode`le a` utiliser peut se faire d’une part selon la gamme de taux
de cisaillement qui sera balaye´e. Comme le montre la Figure 2.6 si l’e´coulement
e´tudie´ se trouve dans des valeurs de taux de cisaillement plutoˆt e´leve´es, la loi
en puissance ge´ne´ralise´ ou le mode`le de Casson sont a` privile´gier. D’autre part,
la complexite´ en terme de de´termination des parame`tres peut eˆtre un argument.
Le mode`le de Casson modifie´ et le mode`le de Carreau semblent de´finir les
comportement avec une bonne corre´lation dans une large gamme de taux de
cisaillement mais posse`dent en contre partie de nombreux parame`tres a` de´finir.
2.3 Ecoulement de re´fe´rence
2.3.1 Choix de la ge´ome´trie
La ge´ome´trie utilise´e pour cette e´tude doit re´pondre a` certains crite`res. Le
premier concerne directement la me´canique des fluides. L’objectif est d’e´tudier
l’influence de de´formations parie´tales sur des particules stagnantes dans un
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Fluide newtonien [Joh04]
µ0 µ∞
(mPa.s) (mPa.s)
56 3,45
Loi en puissance [Joh04]
µ0PL nPL
(mPa.s)
3,5 0,6
Loi en puissance ge´ne´ralise´e [Joh04, Joh05]
µ∞PLG n∞PLG 4µPLG 4nPLG aPLG
(mPa.s) (mPa.s)
3,5 1 25 0,45 50
bPLG cPLG dPLG
3 50 4
Mode`le de Casson [Das00]
H µ∞CAS τ0CAS
(mPa.s) (mPa)
0,45 4,414 3,8
Mode`le de Casson modifie´ [Ceb05]
m µ∞CSM τ0CSM
(mPa.s) (mPa)
10 4 4
Mode`le de Cross [Cro03]
µ0CR µ∞CR aCR λCR
(mPa.s) (mPa.s) (s)
36,4 3,5 1,41 0,38
Mode`le de Carreau [Ban01, Gij99, Per95, Che05]
µ0CAR µ∞CAR nCAR aCAR λCAR
(mPa.s) (mPa.s) (s)
56 3,45 0,3568 2 3,313
Tab. 2.1 – Valeurs des parame`tres des mode`les de´finis pour un fluide non newtonien
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Fig. 2.6 – Mode´lisation des fluides rhe´o-fluidifiants
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e´coulement liquide. La ge´ome´trie recherche´e doit donc pre´senter une partie ou`
l’e´coulement est constant et laminaire pour re´aliser l’immobilisation des particules
dans des conditions les plus naturelles possibles, ainsi que des zones ou` les vitesses
sont tre`s faibles voire nulles pour eˆtre repre´sentative des phe´nome`nes rencontre´s
dans le domaine de l’assistance circulatoire (Chapitre 4). Il est donc naturel de
s’inte´resser a` cette fin a` des e´le´ments couramment utilise´s dans le domaine me´dical.
Un bon compromis correspond aux raccords de type divergent. Cette ge´ome´trie
peut eˆtre assimilable a` des bifurcations d’arte`res coronaires, de carotides, ou des
vaisseaux sanguins. En outre, les divergences ou confluences d’arte`res et de vais-
seaux font l’objet de nombreuses e´tudes en bio-me´canique depuis quelques anne´es
[Per95, Ceb02, Bot00, Pet03, Pro04]. Pour faciliter la reproductibilite´ des manipu-
lations, nous utilisons des raccords divergents (1/4 de pouce) comme ceux utilise´s
dans certains circuits de circulation extracorporelle (cf. Chapitre 4). Cette ge´ome´-
trie, appele´e raccord en Y, est illustre´e sur la Figure 2.7. Le raccord est fabrique´
en polycarbonate translucide ce qui nous permet de visualiser facilement l’e´coule-
ment. Le diame`tre inte´rieur est de 6 mm, chaque branche mesure 32 mm et l’angle
forme´ par les branches divergentes est de 60 .˚
ﬀ -1 cm
Fig. 2.7 – Raccord divergent employe´ pour l’e´tude
La justification de ce choix est de´taille´e dans la section suivante avec l’analyse
des simulations par e´le´ments finis e´xe´cute´es avec le logiciel multiphysiques AN-
SYS. Pour cela, nous exploitons le solveur FLOTRAN CFD (Computational Fluid
Dynamics) permettant de simuler des e´coulements de fluide. Ce solveur utilise les
relations fondamentales de la dynamique des fluides sous la forme suivante :
Contrainte de cisaillement (sous la forme indicielle) :
σij = −δij P + µe
(
∂ vi
∂xj
+
∂ vj
∂xi
)
+ δij λ
∂ vi
∂xj
(2.31)
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avec P la pression, µe la viscosite´ effective et λ le second coefficient de viscosite´
(nul pour les fluides incompressibles).
Loi de conservation de la masse :
∂ ρ
∂t
+∇ · (ρ~v) = 0 (2.32)
Equation de Navier-Stokes :
∂
∂t
(ρ~v) +∇ · (ρ~v ~v) = ρ~g +∇ · τ¯ + ~R + ~T (2.33)
ou` τ¯ de´finit le tenseur des contraintes, ~R terme de´fini par l’utilisateur pour mode´li-
ser par exemple des milieux poreux, ~T termes de pertes visqueuses et ∇ l’ope´rateur
vectoriel nabla de´fini par :
∇ =
 ∂/∂x∂/∂y
∂/∂z

2.3.2 Simulation de l’e´coulement dans la ge´ome´trie de re´-
fe´rence
2.3.2.1 Conditions aux limites
Pour re´aliser une similitude entre le raccord et un syste`me circulatoire de type
cardiaque, l’e´coulement est conside´re´ comme e´tant pulse´. Dans une approche sim-
plificatrice, la vitesse d’entre´e dans le raccord est mode´lise´e par l’expression sui-
vante :
Ve(t) = Vmoy +4V sin
(
2pi
T
t+ ϕ
)
(2.34)
ou` Vmoy repre´sente la valeur moyenne de la vitesse, 4V la fluctuation autour de
cette valeur et T la pe´riode d’oscillation.
Les autres conditions a` pre´ciser sont une pression nulle sur les aires normales
a` l’e´coulement pour les branches de sorties et une vitesse nulle sur les parois inte´-
rieures du raccord.
La ge´ome´trie, dessine´e a` l’aide du logiciel ANSYS, est pre´sente´e sur la Fi-
gure 2.8. Elle ne repre´sente que la partie inte´rieure du raccord (volume ou` l’e´cou-
lement existe). Les conditions e´nume´re´es pre´ce´demment sont reporte´es sur cette
meˆme figure.
Les valeurs nume´riques sont de´termine´es a` partir des conditions expe´rimentales
qui seront de´critent dans le Chapitre 4. Pour l’instant , nous ne donnons juste
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Fig. 2.8 – Description des conditions aux limites pour les simulations
que le de´bit moyen qui est d’environ 0, 3 L/min. Pour notre raccord de diame`tre
6 mm, cela est e´quivalent a` une vitesse moyenne d’environ 0, 17 m/s. Nous avons
donc choisi les valeurs suivantes : Vmoy = 0, 2 m/s, 4V = 0, 15 m/s, T = 1 s et
ϕ = −pi/2.
2.3.2.2 Simulation de l’e´coulement d’un fluide newtonien dans le rac-
cord en Y
Dans une premie`re e´tape, l’analyse est effectue´e avec un fluide newtonien, en
l’occurence de l’eau. Les principales caracte´ristiques a` spe´cifier sont une densite´ de
1000 kg/m3 et une viscosite´ dynamique de 1 mPa.s. Les re´sultats de la simulation
sont illustre´s sur les Figure 2.9 et Figure 2.10. Les images pre´sente´es ne montrent
pas la totalite´ du raccord. La partie des e´le´ments se´lectionne´s englobe tous les
noeuds pre´sents dans le plan −0, 5 mm < y < 0, 5 mm. L’e´tude e´tant effectue´e en
dynamique, nous pre´sentons les re´sultats pour les temps ou` la vitesse d’entre´e est
maximale soit t = 0, 5 s. Les re´sultats pour une vitesse minimale sont illustre´s dans
l’Annexe C. La Figure 2.9 repre´sente les champs de vitesse de l’e´coulement (en
m/s) dans une vue d’ensemble puis, plus pre´cise´ment, dans la zone de divergence.
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La Figure 2.10 correspond aux contours des vitesses de l’e´coulement (en m/s).
2.3.2.3 Simulation de l’e´coulement d’un fluide non newtonien dans le
raccord en Y
L’e´tape suivante consiste a` re´aliser la meˆme e´tude que pre´ce´demment mais,
cette fois, avec un fluide non newtonien, le sang. Le caracte`re non newtonien peut
se mode´liser sous ANSYS avec le mode`le de Carreau qui est de´fini par l’expression
suivante :
µe = µ∞ + (µ0 − µ∞)
[
1 + (λDI)
2
](n−1)/2
(2.35)
ou` DI est lie´ au second invariant du tenseur des taux de de´formation et de´fini par :
DI =
√
I2 (2.36)
avec
I2 =
1
2
∑
i
∑
j
LijLij et Lij =
1
2
(
∂ vi
∂xj
+
∂ vj
∂xi
)
(2.37)
Pour les parame`tres du mode`le de Carreau pour le sang on se reportera au Ta-
bleau 2.1. La dernie`re proprie´te´ a` de´finir est la densite´ que nous prenons e´gale
a` 1050 kg/m3. Les conditions de simulation restent identiques a` celles de l’e´tude
pre´ce´dente.
La Figure 2.11 illustre les champs de vitesse de l’e´coulement obtenus alors que
la Figure 2.12 pre´sente les surfaces iso-vitesses correspondantes, les deux regrou-
pant une vue d’ensemble et une vue localise´e de la divergence.
2.3.2.4 Analyse des simulations
Le phe´nome`ne le plus marquant dans ces re´sultats est la zone de recircula-
tion du fluide qui apparaˆıt apre`s la divergence. Cette caracte´ristique, propre aux
divergences, est aussi lie´e a` la viscosite´ du fluide : pour un fluide tre`s visqueux
la recirculation tend a` disparaˆıtre. Nous pouvons remarquer que pour l’eau, cette
zone est plus allonge´e suivant l’axe de l’e´coulement et pre´sente aussi une pe´ne´tra-
tion dans le fluide le´ge`rement plus importante que dans le cas du sang.
Les vitesses du fluide sont quasi identiques dans les branches divergentes apre`s
la recirculation. Avant la divergence, le profil de vitesse dans les deux simulations
montre que nous sommes en pre´sence d’un re´gime laminaire, comme en te´moignent
les figures relatives aux iso-vitesses. L’e´tude re´alise´e dans la section suivante peut
donc eˆtre exe´cute´e dans la branche d’entre´e du fluide.
Une dernie`re observation peut eˆtre porte´e sur les vitesses dans la zone de recir-
culation. En effet, la simulation avec de l’eau montre des vitesses plus importantes
dans cette zone. D’ou` l’importance d’avoir pris en compte le comportement non
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Fig. 2.9 – Vecteurs vitesses de l’e´coulement d’eau pour t = 0, 5 s en m/s
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Fig. 2.10 – Contours des vitesses de l’e´coulement d’eau pour t = 0, 5 s en m/s
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Fig. 2.11 – Vecteurs vitesse de l’e´coulement de sang pour t = 0, 5 s en m/s
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Fig. 2.12 – Contours des vitesse de l’e´coulement de sang pour t = 0, 5 s en m/s
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newtonien du sang.
Cet aspect sera plus longuement de´veloppe´ dans le dernier chapitre qui traite
de la coagulation du sang. Nous verrons plus en de´tail le lien qu’il pourrait y avoir
entre cette zone de recirculation du fluide, l’aspect non newtonien du sang et la
formation de caillots de sang.
2.4 Approche the´orique sur l’influence de vibra-
tions parie´tales sur des particules stagnantes
2.4.1 Environnement conside´re´ pour l’e´tude
Pour e´tudier l’influence de vibrations parie´tales sur des particules stagnantes
dans un fluide en mouvement, il nous faut re´aliser un dispositif permettant de re-
produire l’immobilisation de particules dans certaines zones de´termine´es de l’e´cou-
lement. La ge´ome´trie conside´re´e pour la circulation du fluide est toujours le rac-
cord en Y de´fini dans la section pre´ce´dente. Quant aux inclusions envisage´es, nous
avons choisi d’utiliser de petites particules d’acier (limailles de fer) que nous avons
stabilise´es avant la divergence du raccord par l’interme´diaire d’un aimant. La Fi-
gure 2.13 montre le sche´ma de principe de ce dispositif.
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Fig. 2.13 – Agre´gation ”artificielle” de limailles de fer, vue en coupe du raccord
La de´formation de la paroi est ge´ne´re´e par l’actionneur qui sera de´fini dans
le Chapitre 3. Cette e´tude pre´dictive a pour but de de´montrer et de quantifier
l’efficacite´ d’un syste`me e´lectroactif vibratoire visant a` de´coller les particules de la
paroi. L’e´laboration d’un mode`le simple prenant en compte l’ensemble des forces
(me´caniques et fluidiques) permettra de comprendre et de valider par la suite le
fonctionnement du syste`me pre´conise´.
2.4.2 Mode´lisation du syste`me
2.4.2.1 Hypothe`ses d’e´tude et de´finition des diffe´rentes forces mises en
jeu
La premie`re hypothe`se a` poser pour re´aliser cette analyse porte sur l’e´le´ment
pris en compte, qui dans notre cas, correspond a` une particule e´le´mentaire. Une
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autre hypothe`se concerne la forme de la particule. Pour simplifier, nous supposons
que les particules correspondent a` des sphe`res de diame`tre dp. Nous conside´rons
par ailleurs que la vitesse n’est fonction seulement que du temps, les variations
spatiales dans le plan transversal xOy ne sont pas prises en compte. La vitesse du
fluide sera donc de la forme ~Vf (t) = Vf z(t) ~z. Enfin, le de´placement de l’actionneur
qui engendre les de´formations de la paroi est conside´re´ comme oriente´ selon l’axe
Oy. Le syste`me e´tant de´fini, il est alors possible de de´crire les diffe´rentes forces
me´caniques et fluidiques mises en jeu (Figure 2.14) [Duh01, Jua04].
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Fig. 2.14 – Bilan des forces applique´es sur la particule
Les forces qui interviennent dans ce dispositif sont de´finies comme suit :
– ~P : force de pesanteur,
– ~FAr : force d’Archime`de,
– ~FB : force due au champ magne´tique de l’aimant,
– ~R : force due au contact entre la particule et la paroi du raccord,
– ~FTr : force de traˆıne´e qui prend en compte le mouvement relatif de la particule
par rapport au fluide,
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– ~FMA : force de masse ajoute´e qui re´sulte de l’acce´le´ration du fluide transmise
a` la particule,
– ~FTc : force de Tchen qui traduit la force que subirait le meˆme volume de
fluide en l’abscence de particule,
– ~FLi : force de lift due a` la non uniformite´ de l’e´coulement.
Les expressions analytiques des forces sont explicite´es ci-dessous. Les princi-
pales caracte´ristiques intervenant dans ces relations sont ρf et ρp les densite´s,
respectivement du fluide et de la particule, mp de´signant la masse de la particule,
νf la viscosite´ cine´matique du fluide, ~Vf et ~Vp les vecteurs vitesses du fluide et de
la particule et ~g la gravite´.
Force de pesanteur :
~P = mp ~g (2.38)
Force d’Archime`de :
~FAr = −ρf
pi d3p
6
~g (2.39)
Force magne´tique :
~FB = −B
2 S
2µ0
~y (2.40)
avec B champ magne´tique en tesla (T ), S section utile de la particule e´gale a` pi d2p/4
et µ0 perme´abilite´ magne´tique de l’air (4pi10
−7 H/m),
Force de contact :
~R = ~RT + ~RN (2.41)
composantes tangentielles et normales de la force de contact,
Force de traˆıne´e :
~FTr =
1
2
cT ρf
pi d2p
4
∥∥∥~Vf − ~Vp∥∥∥(~Vf − ~Vp) (2.42)
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Force de masse ajoute´e :
~FMA = cMA ρf
pi d3p
6
(
d ~Vf
dt
− d
~Vp
dt
)
(2.43)
Force de Tchen :
~FTc = ρf
pi d3p
6
d ~Vf
dt
(2.44)
Force de lift :
~FLi = cL ρf
pi d3p
6
(
~Vf − ~Vp
)
∧ ~rot~Vf (2.45)
La de´termination de la force magne´tique FB est re´alise´e dans une premie`re ap-
proche avec la configuration ide´alise´e illustre´e sur la Figure 2.15. En effet, nous
avons assimile´ notre syste`me a` un aimant en forme de U ou` l’agglome´rat de parti-
cule positionne´ au dessus referme les lignes de champ en formant une chaˆınette. La
force magne´tique alors conside´re´e correspond a` la force d’attachement agissant sur
la surface frontale qui permet d’ouvrir le circuit magne´tique, en d’autres termes,
la force qu’il faudrait fournir pour ”arracher” la particule de l’aimant. Cette parti-
cule est donc soumise a` un champ B pre´de´fini qui calibre la force applique´e a` une
surface diame´trale de la particule sphe´rique.
~FB
N S
Fig. 2.15 – Justification de l’expression de la force magne´tique ~FB (configuration
ide´alise´e conside´re´e
Les parame`tres cMA et cL sont identifiables graˆce a` l’hypothe`se pose´e sur la
ge´ome´trie de la particule. En effet, pour une sphe`re, ces deux coefficients ont pour
valeur 0, 5. Pour le parame`tre cT , il faut nous inte´resser au nombre de Reynolds
relatif a` la particule de´fini par :
Rep =
∥∥∥~Vf − ~Vp∥∥∥ dp
νf
(2.46)
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Dans le cas d’un nombre de Reynolds relatif faible, le coefficient de traˆıne´e est e´gal
a` :
cT =
24
Rep
(2.47)
Cette relation permet alors de simplifier l’expression de la force de traˆıne´e. Dans
notre cas, si nous prenons une vitesse moyenne du fluide de 0, 2 m/s, un diame`tre
de la particule de 150 µm et la viscosite´ cine´matique de l’eau, soit 10−6 m2/s,
le nombre de Reynolds relatif de la particule est e´gal a` 30 lorsque la vitesse de la
particule est nulle. Dans ces conditions, le nombre de Reynolds relatif est a` la limite
de la zone ou` il peut eˆtre conside´re´ comme faible (cf Annexe B). Nous gardons
quand meˆme la relation de line´arite´ qui existe entre cT et Rep. Apre`s injection du
terme Rep dans la relation (2.42), la force de traˆıne´e a pour nouvelle expression :
~FTr = 3 ρf pi dp νf
(
~Vf − ~Vp
)
(2.48)
Une autre simplification intervient pour la force de lift. L’e´tude se faisant dans
le plan yOz, les composantes des vecteurs vitesse selon l’axe Ox sont nulles. Le
produit vectoriel pre´sent dans la force de lift s’e´crit alors :
(
~Vf − ~Vp
)
∧ ~rot~Vf =
 0Vf y − Vpy
Vf z − Vpz
 ∧

∂ Vf z
∂y
− ∂ Vf y
∂z
0
0

Nous avons pris pour hypothe`se que la vitesse du fluide est invariante suivant
l’axe Oy. Le produit vectoriel conside´re´ est donc nul. Ainsi avec nos hypothe`ses,
la force de lift est implicitement ne´glige´e.
La suite de la mode´lisation de notre dispositif passe par la formulation du
principe fondamental de la dynamique, qui par de´finition s’e´crit :
mp
d ~Vp
dt
=
∑
i
~Fi (2.49)
En appliquant cette relation a` notre syste`me, il vient :
mp
d ~Vp
dt
= ~P + ~FAr + ~FB + ~R + ~FTr + ~FMA + ~FTc (2.50)
L’e´quation (2.50) est exploite´e dans la suite pour, d’une part, de´terminer la valeur
minimale du champ magne´tique permettant d’immobiliser les particules de fer puis,
d’autre part, extraire la condition de de´collement de ces particules et ainsi valider
une des fonctions de l’actionneur dimensionne´.
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2.4.2.2 Calcul du champ magne´tique minimum immobilisant la parti-
cule
Dans cette section, les de´formations de la paroi ne sont pas prises en compte.
Nous cherchons a` quantifier la valeur du champ magne´tique de l’aimant qui permet
de stabiliser la particule quand cette dernie`re est seulement soumise aux forces
amene´es par le fluide en mouvement. Dans un premier temps, nous reprenons
l’e´quation (2.50) que nous projetons sur les axes Oy et Oz. Nous obtenons le
syste`me d’e´quations suivant :
mp
dVpz
dt
= −RT + 3 ρf pi dp νf
(
Vf z − Vpz
)
+ ρf
pi d3p
12
(
dVf z
dt
− dVpz
dt
)
+ ρf
pi d3p
6
dVf z
dt
mp
dVpy
dt
= −ρf
pi d3p
6
g + ρp
pi d3p
6
g − FB +RN + 3 ρf pi dp νf
(
Vf y − Vpy
)
+ ρf
pi d3p
12
(
dVf y
dt
− dVpy
dt
)
+ ρf
pi d3p
6
dVf y
dt
(2.51)
En de´sigant par (zp, yp) les coordonne´es de la particule dans le re´fe´rentiel lie´ a`
la particule et en tenant compte de l’hypothe`se formule´e sur la vitesse du fluide
(~Vf (t) = Vf z(t) ~z), l’e´quation pre´ce´dente s’e´crit alors :
mp
d2 zp
dt2
= −RT + 3 ρf pi dp νf
(
Vf z −
d zp
dt
)
+ ρf
pi d3p
12
(
dVf z
dt
− d
2 zp
dt2
)
+ ρf
pi d3p
6
dVf z
dt
mp
d2 yp
dt2
= (ρp − ρf )
pi d3p
6
g − B
2
2µ0
pi d2p
4
+RN − 3 ρf pi dp νf d yp
dt
− ρf
pi d3p
12
d2 yp
dt2
(2.52)
D’ou`, apre`s simplifications :
(
ρp +
ρf
2
) pi d3p
6
d2 zp
dt2
+ 3 ρf pi dp νf
d zp
dt
= ρf
pi d3p
4
dVf z
dt
+ 3 ρf pi dp νf Vf z −RT
(
ρp +
ρf
2
) pi d3p
6
d2 yp
dt2
+ 3 ρf pi dp νf
d yp
dt
= (ρf − ρp)
pi d3p
6
− B
2
2µ0
pi d2p
4
+RN
(2.53)
70
2. Etude de l’influence de vibrations parie´tales sur des particules immobilise´es
dans un e´coulement liquide de re´fe´rence
Nous gardons, dans cette section, le mode`le de la vitesse du fluide explicite´ dans
la section pre´ce´dente lors des simulations de l’e´coulement sanguin dans le raccord.
Nous avions pris alors comme valeur ϕ = −pi/2, ce qui nous permet de re´e´crire
l’expression (2.34) sous la forme :
Vf z(t) = Vfmoy −4Vf cos
(
2pi
T
t
)
(2.54)
Ainsi la valeur minimale du champ magne´tique peut eˆtre de´termine´e a` partir
du syste`me d’e´quations (2.53). Le de´tail des calculs re´alise´s avec le logiciel MAPLE
est donne´ en Annexe D. Nous ne donnons ici que la de´marche mise en oeuvre :
1. La premie`re e´tape consiste a` re´soudre les e´quations diffe´rentielles. Nous ob-
tenons ainsi les ”´equations de la trajectoire de la particule”. Les expressions
trouve´es montrent que les coordonne´es de la particule sont de´pendantes de
plusieurs parame`tres, soit zp = f(t, RT ) et yp = f(t, B,RN).
2. Nous nous plac¸ons ensuite au temps ou` la vitesse du fluide est maximale
soit pour tmax = 0, 5 s. La particule est suppose´e eˆtre immobilise´e, donc
zp = 0. Dans ces conditions, l’e´quation projete´e sur l’axe Oz permet donc de
de´terminer la valeur de la force de contact tangentielle RT .
3. Pour le meˆme instant tmax, nous cherchons l’intersection entre les plans
d’e´quation yp = f(B,RN) et yp = 0 (particule immobile). Cette re´solution
permet de trouver une relation qui est seulement fonction de B, RN et t
appele´e droite d’intersection.
4. Dans le cas d’un contact sans glissement, une loi usuelle de la me´canique (loi
de Coulomb) permet de lier la force de contact normale a` la force tangentielle
par RT = cf RN ou` cf est le coefficient de frottement de l’acier que nous avons
pris e´gal a` 0.2. Connaissant RT nous pouvons de´terminer maintenant RN .
5. En injectant la valeur de RN pour le temps tmax dans l’e´quation de la droite
d’intersection de´finit ci-dessus, nous pouvons extraire la valeur du champ
magne´tique minimum Bmin permettant de stabiliser la particule d’acier.
Le de´tail et les caracte´ristiques des diffe´rents e´le´ments constituants notre dis-
positif mis en place dans cette e´tude sont de´crits dans le chapitre suivant. Pour
l’instant, seule la taille moyenne des particules (dp = 150 µm) et la densite´ de l’acier
(ρp = 7500 kg/m
3) ne sont fixe´s. En ce qui concerne les valeurs des parame`tres
de la vitesse du fluide, le calcul nume´rique est re´alise´ dans les meˆmes conditions
que pour les simulations pre´ce´dentes soit Vfmoy = 0, 2 m/s, 4Vf = 0, 15 m/s et
T = 1 s. Nous obtenons ainsi un champ magne´tique minimum e´gal a` :
Bmin = 13, 5 mT
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Dans ces conditions, l’aimant requis peut eˆtre simplement constitue´ de deux
petites pastilles aimante´es circulaires en ferrite du commerce. Ces aimants peuvent
fournir un champ magne´tique de 200 mT au plus pre`s des aimants. L’ajustement
du champ magne´tique au niveau des particules est effectue´ en jouant sur ”l’entrefer”
mis en jeu entre ces deux sous-ensembles.
2.4.2.3 Condition de de´collement de la particule
L’objectif de la pre´sente e´tude consiste, sur la base du mode`le pre´ce´demment
de´crit, a` e´tablir la condition qui conduit au de´collement de la particule sous l’effet
combine´ de l’aimant de maintien, de l’e´coulement et de la vibration ge´ne´re´e a` la
paroi (Figure 2.16).
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De´formation de la paroi
Fig. 2.16 – Syste`me conside´re´ pour la mode´lisation portant sur la condition de
de´collement d’une particule
Tant que la particule est immobilise´e sur la paroi et donc en contact, elle suit le
mouvement de de´formation de la paroi. Nous conside´rons donc dans cette approche
que la coordonne´e de la particule dans l’axe vertical, a` savoir yp, est identique au
de´placement de la paroi tant que le contact existe. Si nous imposons un de´placement
harmonique de la paroi de´fini par :
A(t) =
Am(ω)
2
(1− cos(ω t)) (2.55)
ou` Am repre´sente l’amplitude maximale de la de´formation de la paroi pour la
pulsation ω, nous connaissons ainsi le de´placement de la particule en e´crivant :
yp = A(t) (2.56)
Le de´collement de la particule peut se traduire comme une rupture du contact
entre la particule et la paroi. En d’autres termes, cela signifie que la composante
normale de la force de re´action devient nulle. Notre but est donc de ve´rifier si le
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de´placement ge´ne´re´ rempli cette condition que nous pouvons traduire de manie`re
analytique par l’ine´galite´ :
RN ≤ 0 (2.57)
L’e´quation que nous allons exploiter est la composante suivant l’axe Oy du syste`me
d’e´quations (2.53) dont l’e´criture est rappele´e ci-dessous.(
ρp +
ρf
2
) pi d3p
6
d2 yp
dt2
+ 3 ρf pi dp νf
d yp
dt
= (ρf − ρp)
pi d3p
6
− B
2
2µ0
pi d2p
4
+RN (2.58)
En inte´grant la nouvelle de´finition de la coordonne´es de la particule suivant l’axe
Oy et la condition de de´collement de cette dernie`re nous obtenons l’e´quation :(
ρp +
ρf
2
) pi d3p
6
Am
2
ω2 cos(ω t)+3 ρf pi dp νf
Am
2
ω sin(ω t)
+ (ρp − ρf )
pi d3p
6
+
B2
2µ0
pi d2p
4
≤ 0
(2.59)
Cette condition e´tablit ainsi un lien direct entre les parame`tres physiques du
fluide charge´ servant de mode`le de re´fe´rence, et les caracte´ristiques vibratoires
du syste`me d’activation mis en œuvre. Elle permet en cela de pre´dimensionner le
syste`me e´lectroactif par rapport a` un cahier des charges donne´. La validite´ de cette
condition sera ve´rifie´e ulte´rieurement, lors de l’e´tude expe´rimentale conduite au
Chapitre 4.
2.5 Conclusion
Dans ce chapitre, le mode`le the´orique permettant d’e´tudier l’influence de
vibrations parie´tales sur des particules immobilise´es dans un e´coulement fluide
a` e´te´ e´labore´. En conside´rant, d’une part, une ge´ome´trie de´finie permettant de
controˆler un e´coulement liquide puis, d’autre part, un ensemencement de petites
particules immobilise´es contre une paroi de cette ge´ome´trie, la formulation e´tablie
permet de de´terminer la condition requise pour le de´collement des particules de la
paroi.
L’environnement de cette e´tude faisant appel a` divers domaines physiques, les
principes de la me´canique des fluides ont e´te´ rappele´s dans un premier temps.
De la nature du mouvement d’un fluide (par diffusion et/ou convection), en
passant par la cine´matique et la dynamique de mouvement d’un fluide (e´quation
de Navier-Stokes) ainsi que les parame`tres caracte´risant un fluide (viscosite´
cine´matique ou dynamique et nombre de Reynolds), ces rappels nous ont conduit
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a` conside´rer plus particulie`rement la famille des fluides non newtonien, l’objet de
notre travail concernant plus spe´cifiquement le controˆle d’e´coulements sanguins.
Diffe´rents mode`les de la variation de la viscosite´ des fluides non newtonien
accessibles dans la litte´rature ont e´te´ exploite´s en vue de re´aliser des simulations.
La ge´ome´trie de re´fe´rence servant de base a` notre e´tude a ensuite e´te´ de´finie.
Cette ge´ome´trie doit pre´senter des zones de basse vitesse et/ou de vitesse nulle
pour favoriser l’agre´gation de particules, en vue d’appre´hender le phe´nome`ne de
thrombose plus spe´cifiquement e´tudie´s au Chapitre 4. C’est pourquoi les raccords
de type divergence ont e´te´ choisis. Des simulations CFD re´alise´es avec ANSYS ont
permi de localiser pre´cise´ment les diffe´rentes zones repre´sentatives des phe´nome`nes
d’annulation ou d’inversion des vitesses (bulle de recirculation) pour l’eau et
pour le sang. Ces zones de recirculation apparaissent apre`s la divergence. Ces
dernie`res sont directement implique´es dans les phe´nome`nes de coagulation du sang.
Les conditions de l’e´tude e´tant de´finies, la dernie`re e´tape a consiste´ a` mode´liser
le syste`me de re´fe´rence retenu. Le proce´de´ utilise´ pour immobiliser artificiellement
les particules est un champ magne´tique cre´e´ par un aimant. En tenant compte
des hypothe`ses pose´es (e´tude d’une seule particule de forme sphe´rique) et en
re´alisant un bilan des forces mises en jeu (pesanteur, archime`de, traˆıne´e, masse
ajoute´e, tchen, re´action et magne´tique), l’application du principe fondamental
de la dynamique fournit le syste`me d’e´quations re´gissant le de´placement de la
particule. Sous certaines hypothe`ses, ces e´quations nous ont permi de trouver
les relations de´terminant la valeur du champ magne´tique minimum stabilisant la
particule quand elle est soumise aux forces fluidiques ainsi que la condition de
de´collement de la particule lorsque les de´formations parie´tales sont ge´ne´re´es.
Sur la base de cette pre´-e´tude the´orique et des conside´rations portant sur les
technologies d’actionneurs disponibles (Chapitre 1), il s’agit maintenant de conce-
voir et dimensionner un syste`me e´lectroactif capable de ge´ne´rer les de´formations
sur la paroi du raccord en Y servant de re´fe´rence a` notre e´tude.

Chapitre 3
Dimensionnement et
caracte´risation d’un actionneur
pie´zoe´lectrique
Sommaire
3.1 Introduction . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 76
3.2 Structure des actionneurs . . . . . . . . . . . . . . . . . 76
3.2.1 De´finition du cahier des charges . . . . . . . . . . . . . . 76
3.2.2 Choix du mate´riau e´lectroactif . . . . . . . . . . . . . . 78
3.2.3 Ge´ome´tries des pie´zo-actionneurs . . . . . . . . . . . . . 79
3.3 Comportement dynamique . . . . . . . . . . . . . . . . . 82
3.3.1 Simulations pre´dictives . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 82
3.3.2 Releve´s expe´rimentaux . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 88
3.4 Mode´lisation des actionneurs . . . . . . . . . . . . . . . 95
3.4.1 Mode`le e´lectrome´canique . . . . . . . . . . . . . . . . . 95
3.4.2 Puissance e´lectrique mise en jeu . . . . . . . . . . . . . 107
3.5 Etude expe´rimentale du brassage de particules agglo-
me´re´es par effet magne´tique . . . . . . . . . . . . . . . . 108
3.5.1 Mate´riels utilise´s . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 108
3.5.2 Re´sultats expe´rimentaux . . . . . . . . . . . . . . . . . . 109
3.6 Conclusion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 114
75
76 3. Dimensionnement et caracte´risation d’un actionneur pie´zoe´lectrique
3.1 Introduction
Sur la base des re´sultats obtenus pre´ce´demment, les besoins fonctionnels
caracte´risant la fonction d’activation requise en termes de me´canique des fluides
sont a` ce stade globalement de´finis. La prochaine e´tape va donc consister a`
dimensionner et re´aliser un actionneur e´lectroactif, capable de produire dans
un premier temps le de´collement de la particule de´crit dans l’e´tude the´orique
pre´ce´dente. Cet actionneur devra dans un second temps eˆtre adapte´ pour tester
l’efficacite´ de ce concept dans le domaine des e´coulements sanguins, en vue de
disposer a` terme d’un syste`me anticoagulant ”´electroactif”.
Pour ce faire, nous devons d’abord pre´ciser le cahier des charges. Des e´tudes par
simulations avec e´le´ments finis nous donnerons les informations ne´cessaires pour
e´laborer ces spe´cifications. Vient ensuite la se´lection du mate´riau actif utilise´ pour
les actionneurs. Ce choix est fait par l’interme´diaire des donne´es pre´sente´es dans le
Chapitre 1 sur les divers mate´riaux ainsi que par une analyse qui sera de´finie dans
ce chapitre.
Afin de pre´de´terminer le comportement des actionneurs, une e´tude par simula-
tion nume´rique sera effectue´e. Les structures retenues seront ensuite caracte´rise´es
expe´rimentalement a` l’aide d’un banc vibrome´trique et d’un traitement informa-
tique.
Un mode`le base´ sur les sche´mas e´quivalents de Mason pourra alors eˆtre e´tabli.
La ve´rification expe´rimentale de la condition de de´collement de la particule pre´-
de´termine´e dans le chapitre pre´ce´dent fera l’objet de la dernie`re partie du chapitre.
3.2 Structure des actionneurs
3.2.1 De´finition du cahier des charges
Afin de de´finir les caracte´ristiques de l’actionneur e´lectroactif a` dimensionner,
nous devons spe´cifier le besoin en termes de de´placement et d’effort me´canique de
notre syste`me d’e´tude. Ces donne´es sont en re´alite´ impose´es par le raccord en Y,
plus pre´cise´ment par les limites me´caniques du mate´riau dans lequel ce raccord est
moule´, en l’occurence du polycarbonate. Les proprie´te´s me´caniques de ce mate´riau
sont de´finies en Annexe E et prennent en compte la densite´, le module de Young
et le coefficient de Poisson. La donne´e nous important le plus dans cette section
est la valeur de la contrainte me´canique limite du polycarbonate, note´e T̂PC .
En effet, soumettre un e´chantillon de polycarbonate a` un effort supe´rieur a` T̂PC
entraˆıne la ruine de l’e´chantillon. Cette containte se situe entre 120 et 150 MPa
pour le polycarbonate.
Pour de´terminer la valeur du de´placement associe´ a` cette contrainte, nous avons
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re´alise´ des simulations structurelles avec le logiciel ANSYS. Le volume pris en
compte est un paralle´le´pipe`de rectangle avec un orifice cylindrique. Les dimensions
sont identiques a` celles du raccord en Y (largeur : 1 cm, diame`tre : 0, 6 cm), seule
la longueur a e´te´ choisie arbitrairement. L’action me´canique est applique´e sur une
face du volume, l’aire oppose´e est conside´re´e comme immobilise´e. Deux re´sultats
sont extraits de ces simulations, en premier la valeur de la contrainte me´canique
(Figure 3.1(a)) puis la valeur de la de´formation ge´ne´re´e (Figure 3.1(b)).
(a) Contrainte en [Pa]
(b) De´formation en [m]
Fig. 3.1 – Simulation en structure d’un e´chantillon de polycarbonate
Ces simulations montrent que pour une valeur de contrainte de 152 MPa, la
de´formation cre´e´e sur l’e´chantillon de polycarbonate est d’environ 0, 5 mm. Ces
deux valeurs de´finissent maintenant le cahier des charges de l’actionneur.
La dernie`re pre´cision a` apporter concerne la fre´quence d’utilisation de l’action-
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neur. Nous n’avons pas de donne´es exactes pour ce parame`tre. Nous avons donc
choisi de se limiter a` une fre´quence maximale de 10 kHz, ce qui offre cependant
une plage d’e´tude relativement large en termes de bande passante.
3.2.2 Choix du mate´riau e´lectroactif
Le cahier des charges e´tant pre´cise´, nous pouvons se´lectionner le mate´riau e´lec-
troactif re´pondant a` ces spe´cifications parmi les diffe´rents mate´riaux de´crits dans
le Chapitre 1. Pour ce faire, une comparaison des divers phe´nome`nes exploite´s
est re´alise´e en terme de performances dynamiques spe´cifiques. Il est ainsi possible
d’e´valuer le comportement de ces phe´nome`nes, par quelques exemples d’actionne-
ments, dans un plan effort spe´cifique - vitesse de de´formation relative [Nog00a]
(Figure 3.2).
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Fig. 3.2 – Courbe effort spe´cifique en fonction de la vitesse relative
Pour la cate´gorie d’actionnement qui nous inte´resse, l’effort spe´cifique est a`
mettre en paralle`le avec la contrainte limite de´veloppe´e au sein du mate´riau. La
vitesse de de´formation relative est le produit de la pulsation (ω = 2pif) par la
de´formation relative (S en ppm). A remarquer que dans cette situation, le produit
de ces deux grandeurs donne la puissance volumique the´orique lie´e au phe´nome`ne
exploite´.
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La zone de´limite´e par l’ellipse sur la Figure 3.2 correspond aux spe´cifications
de notre cahier des charges. Une premie`re analyse montre que deux types de ma-
te´riaux peuvent a` priori re´pondre a` nos attentes : les mate´riaux a` effet de couplage
e´lectro-e´lastique (ce´ramiques et polyme`res pie´zoe´lectriques) ou magne´to-e´lastique
(ce´ramiques magne´to-strictives). Notre choix s’est naturellement porte´ sur les ma-
te´riaux pie´zoe´lectriques. Ces derniers offrent en effet une gamme tre`s varie´e de
produits que ce soit en terme de performance mais aussi de disponibilite´ ge´ome´-
trique (ce´ramiques massives, multicouches, cylindriques, barreaux, ...). De plus la
gamme de fre´quence exploitable avec ce type de mate´riau est largement supe´rieure
a` la tranche de fre´quence que nous avons de´fini dans le cahier des charges. Il est a`
noter que les polyme`res et copolyme`res pie´zoe´lectriques ont des performances qui
sont loin d’eˆtre ne´gligeables, ces mate´riaux pouvant eˆtre envisage´s a` terme pour
une version plus finalise´e du syste`me e´tudie´.
3.2.3 Ge´ome´tries des pie´zo-actionneurs
La structure de l’actionneur a` dimensionner doit permettre de re´aliser facile-
ment l’attache ou l’appui sur le raccord en Y et donc disposer d’une architecture
peu complexe, favorisant ainsi l’interchangeabilite´ des raccords lors des diffe´rentes
manipulations. Afin de ge´ne´rer la de´formation sur le raccord, l’actionneur se base
sur un syste`me de type piston et doit donc cre´er un mouvement ou un de´place-
ment line´aire. Pour ce faire nous utilisons des barreaux de ce´ramiques multicouches.
Rappelons brie`vement le principe de fonctionnement des ce´ramiques multicouches.
Elles sont forme´es d’un empilement (stack) de n ce´ramiques e´le´mentaires. Les ce´ra-
miques adjacentes sont positionne´es de sorte a` avoir les polarisations en opposition,
facilitant ainsi l’alimentation des diffe´rentes ce´ramiques (Figure 3.3). De ce fait,
le de´placement total δ du barreau de ce´ramiques multicouches sera donc e´gal au
produit du de´placement δ0 d’une ce´ramique e´le´mentaire par le nombre total de
ce´ramique n.
Les ce´ramiques employe´es pour l’actionneur sont issues de chez Morgan Elec-
tro Ceramics. Ces couches e´le´mentaires, re´alise´es avec le mate´riau pie´zoe´lectrique
PXE54, ont une e´paisseur de 40 µm. Sous un champ e´lectrique maximum de
3 kV/mm, elles peuvent fournir un effort bloque´ de 10 kN . Les barreaux em-
ploye´s ont une longueur totale de 47 mm (soit 1175 couches e´le´mentaires) et une
section carre´e de 5 × 5 mm2. La structure d’un actionneur est pre´sente´e sur la
Figure 3.4.
Les barreaux de ce´ramiques multicouches sont en contact avec des pie`ces en
bronze a` chaque extre´mite´ e´vitant, ainsi tout contact direct avec l’exte´rieur. Le
tout est inse´re´ dans une chemise en acier, servant de corps ou de baˆti. La pie`ce de
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Fig. 3.4 – Structure du dispositif d’actionnement
droite en bronze (cf. Figure 3.4(b)) permet d’appliquer une pre´contrainte sur le
barreau multicouches par l’interme´diaire de la vis situe´e sur le corps en acier. La
pie`ce de gauche assure le contact avec le raccord en Y et permet aussi le guidage
du barreau selon un mouvement line´aire. Cette glissie`re e´vite toute flexion du
barreau pouvant entraˆıner la cassure de ce dernier.
Pre´cisons que le de´placement ge´ne´re´ par l’actionneur final, excite´ a` une
fre´quence relativement e´leve´e, peut eˆtre de´fini comme une vibration me´canique,
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d’ou` le nom adopte´ pour notre actionneur : PIVERT pour Piezoactuator Inducing
Vibrations to Eliminate the Risk of Thrombosis.
L’architecture finale doit permettre l’application de vibrations sur des zones
bien de´finies du raccord en Y. Les points d’impacts du raccord sont de´termine´s
a` partir des simulations en me´canique des fluides de´taille´es dans le chapitre pre´-
ce´dent. Afin de satisfaire a` ces conditions, les actionneurs sont fixe´s sur des maˆts
en aluminium positionne´s sur un socle maintenant l’ensemble. Il de´coule alors plu-
sieurs configurations possibles par rapport au point d’application des actionneurs.
Nous avons retenu trois configurations possibles (Figure 3.5).
(a) PIVERT ge´ne´ration 1 (b) PIVERT ge´ne´ration 2
(c) PIVERT ge´ne´ration 3
Fig. 3.5 – Configuration des diffe´rents actionneurs PIVERT
La premie`re configuration positionne l’appui des actionneurs avant la diver-
gence du raccord en Y. Les vibrations injecte´es jouent alors sur la partie du fluide
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qui reste laminaire et pourra donc servir a` l’e´tude de l’influence de de´formations
parie´tales sur des particules stagnantes dans le fluide.
La deuxie`me correspond au cas ou` les actionneurs sont place´s au milieu de
la zone de recirculation du fluide qui se situe juste apre`s la divergence. Afin de
maintenir correctement le raccord en Y, ce dernier est appuye´ sur une bute´e en
aluminium qui e´pouse de manie`re satisfaisante les branches divergentes. Dans
cette situation, les vibrations interviennent directement dans la zone qui peut
pre´senter une grande influence dans la formation de caillots.
Enfin, la troisie`me configuration agit en amont de la divergence, au de´but de la
meˆme zone de recirculation du fluide. Avec cette architecture, la bute´e n’est plus
utile car le pincement des actionneurs sur le raccord lors de la mise en position
suffit a` l’immobiliser.
En pratique, les raccords sont usine´s sur les deux flans de la branche d’entre´e du
raccord et sur les faces exte´rieures des branches divergentes. Les me´plats ainsi cre´e´s
procurent un meilleur contact avec les embouts des actionneurs. Le de´placement des
actionneurs est alors mieux transmis sur les faces du raccord, d’ou` une de´formation
plus conse´quente de la paroi interne du raccord. L’e´paisseur de la paroi apre`s
usinage est d’environ 1 mm, dimension qui ne fragilise pas totalement le raccord.
3.3 Comportement dynamique
3.3.1 Simulations pre´dictives
Les configurations des actionneurs e´tant de´finies, il est possible de pre´de´termi-
ner, dans une premie`re e´tape the´orique, le comportement dynamique des diffe´rents
actionneurs PIVERT. Des simulations re´alise´s avec le logiciel ANSYS nous per-
mettent de de´terminer les diffe´rents modes de re´sonance des actionneurs et donc
de connaˆıtre le point optimal en terme de de´formation ge´ne´re´e sur le raccord des
trois structures.
Une petite pre´cision est a` apporter ici. Les e´tudes statiques et harmoniques
n’ont pu eˆtre re´alise´es que sur l’actionneur PIVERT 1. La raison est que le logiciel
ANSYS ne peut prendre pour axe de polarisation d’un mate´riau pie´zoe´lectrique
qu’un seul axe, confondu avec l’axe Oz. La configuration PIVERT 1 se preˆte bien
a` cette contrainte puisque les barreaux de ce´ramiques pie´zoe´lectriques sont aligne´s,
ce qui n’est pas le cas des deux autres structures. C’est pourquoi, des e´tudes mo-
dales sont aussi re´alise´es pour de´terminer les modes de re´sonances des actionneurs
car, comme nous le verrons par la suite, les actionneurs tirent parti de la re´sonance
des maˆts qui les maintiennent.
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3.3.1.1 Etude statique
Pour les raisons e´nume´re´es ci-dessus, cette e´tude n’est seulement re´alise´e que
pour PIVERT 1. Diffe´rents degre´s de liberte´ du syste`me (de´placement, contrainte,
champ e´lectrique, ...) sont conside´re´s lorsque le mate´riau pie´zoe´lectrique est soumis
a` une tension continue. Les proprie´te´s des mate´riaux utilise´s sont re´pertorie´es en
Annexe E. D’apre`s les donne´es constructeurs, la tension maximale admissible par
les ce´ramiques pie´zoe´lectriques constituant le barreau multicouche est de 120 V .
Nous nous limiterons donc a` une tension d’alimentation maximale de 100 V . Les
re´sultats de la simulation sont illustre´s sur la Figure 3.6.
Dans une utilisation statique de PIVERT 1, ce dernier est capable de cre´er
une de´formation sur le raccord d’environ 28 µm pour une contrainte le´ge`rement
infe´rieure a` 15 MPa. La zone de de´formation maximale co¨ıncide avec la ge´ome´trie
de la teˆte de la pie`ce en bronze situe´e sur l’extre´mite´ du barreau multicouche. Il est
remarquable de voir que la de´formation ge´ne´re´e sur le raccord est quasi identique
a` la flexion des maˆts qui supportent les actionneurs.
3.3.1.2 Etude harmonique
Cette e´tude a pour but de de´terminer les modes de re´sonance de l’actionneur
PIVERT 1 afin de trouver les fre´quences d’excitation des barreaux de ce´ramiques
multicouches qui permettent d’obtenir les de´formations maximales sur le raccord
en Y. Pour la simulation, la tension applique´e sur le barreau pie´zoe´lectrique est la
meˆme que pre´ce´demment, soit 100 V . La bande de fre´quence prise en compte est
comprise entre 200 et 2200 Hz. Les re´sultats des simulations sont montre´s sur la
Figure 3.7.
Les courbes trace´es sont l’image de la de´formation suivant l’axe Oz du raccord
en Y, plus pre´cise´ment du point de contact situe´ entre le centre de la teˆte de
l’actionneur et le me´plat du raccord (point ou` la de´formation est maximale
d’apre`s l’e´tude statique). Il apparaˆıt alors l’existence de trois modes de re´sonance
dans cette bande de fre´quence, le premier a` 800 Hz, le deuxie`me a` 900 Hz et
le troisie`me a` 1200 Hz. Parmi ces trois modes de re´sonances, les deux premiers
semblent pre´ponde´rants et nous ne retiendrons que ces deux modes par la suite .
Pour comple´ter les e´tudes pre´ce´dentes, la Figure 3.8 pre´sente les de´formations
ge´ne´re´es sur le raccord en Y ainsi que le de´placement des maˆts portant les action-
neurs. Ces images illustrent le fait que les modes de re´sonances du syste`me global
co¨ıncident avec le mode de flexion des maˆts. Les de´formations maximales sont donc
obtenues en utilisant cette flexion. Cette remarque reste a` confirmer par les e´tudes
modales de´critent dans la section suivante.
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Fig. 3.6 – Simulation statique de PIVERT 1
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(a) 200 Hz < f < 2200 Hz
(b) 600 Hz < f < 1000 Hz
Fig. 3.7 – De´placement en [m] en fonction de la fre´quence f en [Hz] de PIVERT 1
Les de´placements indique´s sur les graphiques et sur les re´sultats de simulation
variant, de 0, 7 mm a` plus de 1 mm, sont des valeurs qui semblent surestimer
ce qui se de´roule en pratique. Ces donne´es ne doivent pas eˆtre prises en compte
pour l’instant, une confirmation ou une estimation plus pre´cise sera faite dans une
partie ulte´rieure. Aussi, les re´sultats quantitatifs les plus importants a` retenir dans
cette section sont les fre´quences de re´sonance des deux premiers modes (800 Hz et
950 Hz).
3.3.1.3 Etude modale de la structure me´canique
Ne pouvant exe´cuter l’analyse harmonique pour les actionneurs PIVERT 2 et
3 pour les raisons pre´ce´demment e´voque´es, une e´tude modale est re´alise´e pour les
trois actionneurs en conside´rant seulement leur structure me´canique. Cette ana-
lyse est proche d’une e´tude harmonique, le but e´tant de de´terminer les diffe´rents
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(a) Pour f = 800 Hz
(b) Pour f = 950 Hz
Fig. 3.8 – De´formation en [m] sur le raccord en Y et des maˆts porteurs
modes me´caniques du syste`me global afin d’exciter le mate´riau pie´zoe´lectrique a`
la fre´quence de re´sonance du mode pre´ponde´rant. Ces modes peuvent eˆtre de type
flexion pure, torsion, ou associe´s a` des de´forme´es plus complexes.
Les modes qui nous inte´ressent sont ceux qui utilisent la flexion des maˆts confor-
me´ment a` l’e´tude harmonique re´alise´e sur PIVERT 1. Les simulations re´alise´es per-
mettent de de´terminer les diffe´rents modes me´caniques compris dans une gamme
de fre´quence s’e´tendant de 10 Hz a` 1200 Hz. Les re´sultats obtenus sont reporte´s
sur la Figure 3.9.
Tous les modes ne sont pas pre´sente´s sur cette figure mais seulement les plus
significatifs pour notre application (flexion). Les simulations ont e´te´ e´ffectue´es
avec le syste`me entier, mais ne sont repre´sente´s sur la figure que le socle, les deux
maˆts porteurs et pour PIVERT 2 le maˆt de bute´e du raccord.
Les informations pertinentes de´duites des simulations sont reporte´es dans le
Tableau 3.1, a` savoir le rang du mode me´canique excite´ et la fre´quence corres-
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(c) PIVERT 1
(d) PIVERT 2
(c) PIVERT 3
Fig. 3.9 – Modes de re´sonance me´caniques des actionneurs
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pondante.
Actionneur Mode me´canique Fre´quence du mode (Hz)
PIVERT 1
4 804
6 962
8 1173
PIVERT 2
2 760
4 884
PIVERT 3
1 696
4 867
5 986
Tab. 3.1 – Rang des modes me´caniques et fre´quences associe´es pour les diffe´rents
actionneurs conside´re´s
Les valeurs des fre´quences des trois modes de flexion des maˆts pour l’action-
neur PIVERT 1 sont similaires a` celles trouve´es lors de l’analyse harmonique, donc
ces modes me´caniques sont bien excite´s lors de la mise en re´sonance de nos ac-
tionneurs. Cette confirmation peut eˆtre extrapole´e aux modes de re´sonances des
actionneurs PIVERT 2 et 3 dont les fre´quences propres devraient donc se situer
autour des valeurs indique´es dans le tableau ci-dessus. Il est a` noter que le mode 4
de l’actionneur PIVERT 2 et le mode 5 de PIVERT 3 ne correspondent pas a` une
flexion exte´rieure des maˆts mais a` une flexion inte´rieure.
3.3.2 Releve´s expe´rimentaux
3.3.2.1 Me´thode d’acquisition
Les diffe´rents modes de re´sonance ont pu eˆtre de´duits des simulations re´alise´es
a` partir d’une analyse harmonique ou modale. L’objectif est maintenant de
de´terminer le comportement des actionneurs de manie`re expe´rimentale, que ce soit
en terme de de´placement cre´e´ sur le raccord ou de vitesse vibratoire. Le parame`tre
de re´glage reste la fre´quence d’excitation.
Afin de re´aliser les mesures, nous devons pre´ciser quel type d’alimentation nous
utilisons. Les actionneurs pie´zoe´lectriques sont alimente´s au moyen d’un amplifica-
teur line´aire de puissance re´alise´ au laboratoire (Amplificateur ALINEAR). Cette
alimentation ne posse`de pas de ge´ne´rateur interne. Elle doit donc eˆtre alimente´e
par une source exte´rieure de´livrant une tension maximale de 10 V creˆte-a`-creˆte.
De plus, elle dispose de deux voies en sortie pouvant de´livrer chacune 230 V creˆte-
a`-creˆte pour un courant maximum de 2 A. Dans notre cas, chaque actionneur est
alimente´ par une voie. Les deux voies de l’alimentation e´tant totalement de´cou-
ple´es (une tension d’entre´e par voie), plusieurs configurations d’alimentation des
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actionneurs sont alors envisageables. Parmi toutes les possibilite´s, les principales
sont :
– mode commun : les signaux sont en phase, le raccord est alors comprime´ par
les actionneurs,
– mode diffe´rentiel : les signaux sont de´phase´s de 180 ,˚ les actionneurs en-
gendrent un mouvement d’ensemble du raccord (effet ”shaker”).
Les travaux de´crits par la suite ne porteront que sur le mode commun qui a
de´montre´ de meilleures performances que le mode diffe´rentiel.
La technique de mesure pour caracte´riser les actionneurs consiste a` re´aliser des
mesures vibrome´triques [Gay98]. Pour ce faire, nous utilisons un banc d’acquisition
(Figure 3.10) e´quipe´ d’un vibrome`tre laser OFV512 (a) relie´ a` son module de
controˆle OFV3001 (b) commercialise´ par la socie´te´ Polytech-PI, d’un analyseur de
signal HP3562A (c) et d’un ordinateur (d).
 
 	




(a)
(b)
(c)
(d)
(e)
(f)
∑
u˙
u
Us
Ue
Fig. 3.10 – Banc d’acquisition pour mesure vibrome´trique
L’analyseur de signal de´livre la tension d’alimentation Ue pour l’amplificateur
line´aire (e). Cette dernie`re est une tension sinuso¨ıdale dont la fre´quence varie dans
le gamme choisie par l’utilisateur (balayage en fre´quence du signal). L’analyseur
re´cupe`re la tension en sortie de l’amplificateur Us par l’interme´diaire d’une sonde
de tension (f) et le signal fourni par le module de controˆle du laser. Ce signal peut
eˆtre le de´placement u ou la vitesse u˙ mesure´s par le vibrome`tre laser. L’analyseur
permet alors de de´terminer la caracte´ristique appele´e gain en de´placement et gain
vibratoire en effectuant respectivement le rapport du signal u ou u˙ par la tension
d’alimentation Us en fonction de la fre´quence d’alimentation. Ces donne´es peuvent
eˆtre traite´es a posteriori a` partir de l’ordinateur.
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3.3.2.2 Actionneur PIVERT 1
Les mesures pre´sente´es ci-apre`s (section 3.3.2.2 et suivantes) ont pour but
de de´terminer les de´formations engendre´es sur le raccord en Y. Le laser est
donc pointe´ directement sur le raccord au plus pre`s de l’embout de l’actionneur.
Les donne´es traite´es sont le gain en de´placement et le gain vibratoire qui sont
respectivement le de´placement et la vitesse vibratoire de la paroi du raccord en
contact avec l’actionneur, ramene´s a` une tension unitaire.
Les releve´s pour PIVERT 1 sont reporte´s sur la Figure 3.11.
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Fig. 3.11 – Mesures vibrome´triques pour l’actionneur PIVERT 1
Le gain en de´placement obtenu pour cette configuration au premier mode de
re´sonance est de 1, 4 µm/V et correspond a` une fre´quence de re´sonance de 667 Hz.
Le gain vibratoire pour cette meˆme fre´quence est de l’ordre de 5, 87 mm/s/V . Le
second mode de re´sonance apparaˆıt a` la fre´quence de 838 Hz et procure un gain
en de´placement de 0, 656 µm/V , pour un gain vibratoire de 3, 46 mm/s/V .
Par conse´quent, les ce´ramiques e´tant alimente´es sous la tension maximale
(100 V ), on peut pre´voir le de´placement ge´ne´re´ sur le raccord pour le premier
mode d’environ 140 µm pour une vitesse vibratoire de 587 mm/s. De meˆme, pour
le second mode nous obtenons un de´placement d’environ 65 µm et une vitesse
vibratoire de 346 mm/s.
Il est possible a` ce niveau, pour PIVERT 1 seulement, de comparer les re´sultats
(fre´quences de re´sonance et de´placements) obtenus en simulation et par les mesures
vibrome´triques (Figure 3.12).
Il apparaˆıt une diffe´rence de 100 a` 150 Hz pour les fre´quences de re´sonance
entre la simulation et les releve´s expe´rimentaux, tandis que les ordres de grandeurs
des de´placements varient d’un facteur 5. Ces diffe´rences s’expliquent par le fait
que pour les simulations, la ge´ome´trie conside´re´e ne refle`tent pas totalement la
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Fig. 3.12 – Comparaison entre les simulations harmoniques et les mesures vibro-
me´triques pour une tension de 100 V
re´alite´. En effet, pour de´crire dans le logiciel ANSYS le contact de deux pie`ces
adjacentes, celles-ci doivent eˆtre ”colle´es”. Dans notre situation, toutes les pie`ces
qui sont aligne´es avec les ce´ramiques multicouches (raccord en Y, pie`ces en bronze,
vis et maˆts) sont donc colle´es virtuellement. Cette proble´matique de construction
modifie le´ge`rement le comportement me´canique de notre syste`me global et a pour
conse´quence les variations en fre´quence et de´placement explicite´s ci-dessus.
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Fig. 3.13 – Mesures vibrome´triques sur les maˆts de PIVERT 1
Par ailleurs, afin de confirmer les remarques pre´ce´demment formule´es au sujet
du fait que les actionneurs exploitent la re´sonance des maˆts, nous proposons sur la
Figure 3.13 les mesures vibrome´triques re´alise´es sur l’extre´mite´ d’un maˆt. Nous
retrouvons la meˆme fre´quence de re´sonance que celle qui a e´te´ pre´de´termine´e, a`
savoir 667 Hz avec un gain en de´placement infe´rieur de l’ordre de 1, 06 µm/V .
Nous pouvons donc affirmer a` ce stade que la re´sonance de l’actionneur est due a`
la mise en re´sonance des maˆts dans un mode de flexion.
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3.3.2.3 Actionneur PIVERT 2
Le comportement de l’actionneur PIVERT 2 est pre´sente´ sur la Figure 3.14.
Il existe dans cette configuration deux modes de re´sonance. Le premier apparaˆıt a`
la fre´quence de 590 Hz. Il est associe´ a` un gain en de´placement de 0, 344 µm/V
et un gain vibratoire de 1, 27 mm/s/V . Le deuxie`me mode, qui est pre´ponde´rant,
intervient a` la fre´quence de 830 Hz. Il permet d’obtenir un gain en de´placement
de 0, 812 µm/V et un gain vibratoire de 4, 26 mm/s/V .
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Fig. 3.14 – Mesures vibrome´triques pour l’actionneur PIVERT 2
Les simulations modales pre´dictives donnaient comme fre´quences de re´sonance
760 Hz et 884 Hz. Il existe encore ici des e´carts relativements imortants entre les
valeurs calcule´es et mesure´es (pour le premier mode : 170 Hz, pour le second mode
54 Hz). Les remarques faites sur PIVERT 1 en ce qui concernent la ge´ome´trie
conside´re´e pour la simulation restent cependant valables. Cette configuration
pre´sente une architecture plus complexe que PIVERT 1, de par l’ajout d’un
volume supple´mentaire (maˆt de bute´e du raccord). Il a donc e´te´ ne´cessaire de
rajouter des collages entre le raccord et le maˆt de bute´e amenant donc certaines
modifications dans le comportement me´canique observe´.
Toujours dans le but de justifier l’implication des modes de flexion des maˆts
dans les caracte´ristiques des actionneurs, les releve´s vibrome´triques effectue´s sur
ces derniers sont pre´sente´s sur la Figure 3.15. Il apparaˆıt encore une bonne concor-
dance entre les fre´quences de re´sonance des maˆts et du de´placement ge´ne´re´ sur le
raccord. Une diffe´rence est notable entre les gains en de´placement qui, s’agissant
des maˆts, peut atteindre 1, 5 µm/V pour le second mode.
L’actionneur PIVERT 2 utilisant un troisie`me maˆt (maˆt de bute´e), nous pre´-
sentons sur la Figure 3.16 les mesures vibrome´triques effectue´es sur ce dernier.
Le comportement est analogue a` celui des maˆts porteurs.
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Fig. 3.15 – Mesures vibrome´triques sur les maˆts porteurs de PIVERT 2
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Fig. 3.16 – Mesures vibrome´triques sur les maˆts de bute´e de PIVERT 2
3.3.2.4 Actionneur PIVERT 3
Les mesures vibrome´triques associe´es a` l’actionneur PIVERT 3 sont pre´sente´es
sur la Figure 3.17.
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Fig. 3.17 – Mesures vibrome´triques pour PIVERT 3
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Cette structure, qui est un de´rive´ de l’actionneur PIVERT 2, pre´sente aussi
deux modes de re´sonance. Le premier, qui est le mode le plus significatif, existe
pour une fre´quence de 650 Hz. A cette fre´quence correspond un gain en de´place-
ment de 0, 523 µm/V et un gain vibratoire de 2, 14 mm/s/V . Le deuxie`me mode,
tre`s peu marque´, est pre´sent pour une fre´quence de 722 Hz et fournit un gain en
de´placement de 0, 121 µm/V pour un gain vibratoire de 0, 55 mm/s/V .
La` encore, on observe un e´cart non ne´gligeable entre les re´sultats des simulations
modales et les releve´s expe´rimentaux. Les causes de ces e´carts demeurent les meˆmes
que celles e´voque´es pre´ce´demment pour les autres actionneurs.
500 550 600 650 700 750 800
0
0.1
0.2
0.3
0.4
0.5
0.6
0.7
G
ai
n
en
de´
pl
ac
em
en
t
(µ
m
/V
)
Fre´quence (Hz)
500 550 600 650 700 750 800
0
0.5
1
1.5
2
2.5
3
G
ai
n
vi
br
at
oi
re
(m
m
/s
/V
)
Fre´quence (Hz)
Fig. 3.18 – Mesures vibrome´triques sur les maˆts porteurs de PIVERT 3
La Figure 3.18 illustre les mesures effectue´es sur un maˆt porteur. Nous
retrouvons bien la fre´quence de re´sonance du permier mode a` 650 Hz, celle du
second mode n’e´tant pas tre`s marque´e. Au terme de l’e´tude conduite, il semble
tout a` fait le´gitime de conside´rer que la flexion des maˆts jouent un roˆle non
ne´gligeable dans la production des vibrations recherche´es.
3.3.2.5 Synthe`se des caracte´ristiques dynamiques des actionneurs
Les diffe´rentes mesures ont permis de justifier l’approche utilise´e pour pre´de´-
terminer le comportement des diffe´rents actionneurs, a` savoir analyser par des
e´tudes modales le comportement dynamique des actionneurs. Malgre´ les e´carts
trouve´s entre les mesures et les re´sultats de simulations, ces e´tudes ont permis de
de´terminer la plage de fre´quence exploitable dans le cadre d’un fonctionnement a`
la re´sonance.
Afin de rassembler les re´sultats les plus importants, le Tableau 3.2 propose
une synthe`se des valeurs des fre´quences de re´sonance, des gains en de´placement et
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vibratoire pour les trois actionneurs conside´re´s.
Fre´quence Gains
(Hz) De´placement (µm/V ) Vibratoire (mm/s/V )
PIVERT 1
667 1,4 5,87
838 0,656 3,46
PIVERT 2
590 0,344 1,27
830 0,812 4,26
PIVERT 3
650 0,523 2,14
722 0,121 0,55
Tab. 3.2 – Synthe`se des caracte´ristiques des actionneurs conside´re´s
3.4 Mode´lisation des actionneurs
3.4.1 Mode`le e´lectrome´canique
3.4.1.1 Mode´lisation par sche´mas e´lectriques e´quivalents
La me´thode de mode´lisation fre´quemment retenue pour les actionneurs pie´-
zoe´lectriques utilise l’approche par sche´mas e´lectriques e´quivalents (sche´mas de
Mason). La forme ge´ne´rale du sche´ma classiquement retenue est illustre´e sur la
Figure 3.19. Ce mode`le rassemble sous la forme d’un sche´ma e´lectrique les ca-
racte´ristiques e´lectriques et me´caniques d’un syste`me fonctionnant autour d’une
fre´quence de re´sonance particulie`re [Nog00b].
R0 C0
1
η
r ` c
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u˙
F
Y0 Zm
Fig. 3.19 – Sche´ma e´lectrome´canique e´quivalent d’un transducteur pie´zoe´lectrique
fonctionnant au voisinage d’une de ses fre´quences de re´sonance
Le sche´ma est ainsi constitue´ des e´le´ments suivants :
– l’admittance Y0 : branche statique du sche´ma e´quivalent traduisant les pro-
prie´te´s purement die´lectriques, forme´e par la mise en paralle`le de l’e´le´ment
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C0 (capacite´ de l’e´le´ment pie´zoe´lectrique encastre´) et de R0 (traduisant les
pertes die´lectriques),
– l’impe´dance Zm : branche dynamique, souvent appele´e branche motionnelle,
traduisant les proprie´te´s me´caniques de l’e´le´ment vibrant, constitue´e par la
mise en se´rie de r (pertes par de´formation), ` (masse) et de c (e´lasticite´).
Les grandeurs e´lectriques sont repre´sente´es par la tension d’alimentation U et le
courant absorbe´ I, les grandeurs me´caniques par la force exerce´e F et la vitesse
vibratoire u˙ qui jouent respectivement le roˆle d’une tension et d’un courant. Le pa-
rame`tre η, rapport de transformation e´lectrome´canique, caracte´rise la conversion
d’e´nergie autour du mode de re´sonance conside´re´ et permet de de´duire le coeffi-
cient de couplage e´lectrome´canique effectif keff du syste`me a` partir de l’expression
suivante :
k2eff =
η2c
C0 + η2c
(3.1)
Dans le cas d’une e´tude simplifie´e, on se rame`nera le plus souvent au sche´ma
re´duit pre´sente´ sur la Figure 3.20 ou` tous les e´le´ments sont ramene´s au primaire
du transformateur e´lectrome´canique. Ce mode`le servira de support pour la carac-
te´risation e´lectrique de nos actionneurs.
R0 C0
R L C
Fig. 3.20 – Sche´ma e´lectrome´canique e´quivalent simplifie´
Les nouveaux parame`tres sont lie´s a` ceux du mode`le ge´ne´ral (cf. Figure 3.19)
par :
R =
r
η2
=
Ds
N2
, Ds dissipation en N.s/m (3.2)
L =
`
η2
=
M
N2
, M masse en kg (3.3)
C = η2c =
N2
K
, K = 1/c raideur en N/m (3.4)
le rappport du transformateur e´tant note´ maintenant N .
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3.4.1.2 Identification des parame`tres du sche´ma e´lectrome´canique
e´quivalent
L’identification des parame`tres se fait a` partir du trace´ de l’admittance e´qui-
valente Y ( qui est la somme des termes Y0 et 1/Zm), dans le diagramme de Bode
(Figure 3.21(a)) et dans le plan de Nyquist (Figure 3.21(b)).
Les pulsations ωs et ωp correspondent aux pulsations de re´sonance associe´es
respectivement au circuit oscillant se´rie (forme´e par la branche motionnelle) et
au circuit oscillant paralle`le (forme´ par l’association de la branche e´lectrique et
motionnelle). Ces parame`tres sont de´finis de la manie`re suivante :
ωs =
1√
L.C
(3.5)
ωp =
1√
L
C.C0
C + C0
(3.6)
Le trace´ de l’admittance dans le plan de Bode fait apparaˆıtre les phe´nome`nes
de re´sonance (admittance maximale pour ωM) et d’antire´sonance (admittance
minimale pour ωm) qui sont respectivement proches des pulsations ωs et ωp.
L’acu¨ıte´ de la re´sonance me´canique (donc du circuit se´rie) est souvent carac-
te´rise´e par le facteur de qualite´ note´ Q. Ce coefficient, exprimant le gain entre le
de´placement a` la re´sonance et celui a` tre`s basse fre´quence, peut eˆtre de´termine´ par
deux me´thodes [GA98] :
– me´thode de la bande passante -3 dB, associe´e a` la relation :
Q =
ωs
4ω−3dB (3.7)
ou` 4ω−3dB de´signe la bande passante de´finit a` -3 dB de la valeur maximale
de l’admittance,
– me´thode des fre´quences quadrantales, qui donne :
Q =
ω1.ω2
4ω avec 4ω = ω2 − ω1 (3.8)
ou` ω1 et ω2 repre´sentent les pulsations telles que l’admittance est e´gale a` la
moitie´ de sa valeur a` la re´sonance se´rie.
Cette dernie`re me´thode est retenue pour calculer le facteur de qualite´ Q lors de
l’identification des parame`tres. Si le facteur de qualite´ est suffisamment grand (Q
10), les pulsations se´rie et paralle`le peuvent s’e´crire :
ωs =
ωM + ωr
2
ωp =
ωm + ωa
2
(3.9)
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Fig. 3.21 – Trace´ de l’admittance e´quivalente
3.4. Mode´lisation des actionneurs 99
Les e´le´ments du circuit e´quivalent sont de´termine´s a` partir du trace´ dans le
plan de Nyquist avec les relations [Bud03] :
Re´sistances R0 et R :
R0 =
1
Re(Y (ω))
pour ω  ωs (3.10)
R =
1
Re(Y (ωs))− 1
R0
(3.11)
Capacite´s C0 et C :
C0 =
Im(Y (ωs))
ωs
(3.12)
C =
1
L.ω2s
(3.13)
Inductances L :
L =
Q.R
ω2s
(3.14)
Le facteur d’effort N , ne´cessaire pour de´terminer les e´le´ments me´caniques de la
branche motionnelle, est de´duit graˆce a` un releve´ de la vitesse vibratoire autour
du meˆme mode de re´sonance par :
N =
U
R.u˙(ωr)
(3.15)
ou` U est la tension d’alimentation et u˙(ωr) la vitesse vibratoire a` la fre´quence de
re´sonance.
3.4.1.3 Application aux actionneurs PIVERT
La mode´lisation des actionneurs repose sur la mesure de l’admittance de ces
derniers. En pratique, ces mesures sont re´alise´es avec un analyseur d’impe´dance
de pre´cision (AGILENT 4292A). L’analyseur posse`de sa propre source de tension
(42 V max) et effectue ses propres mesures sur l’actionneur. La source interne de´li-
vrant un courant maximum de l’ordre de 30mA, les mesures sont re´alise´es sous une
tension faible (infe´rieure a` 1 V ). Cet appareil permet aussi de de´terminer automa-
tiquement les e´le´ments de diffe´rents sche´mas e´quivalents (RLC se´rie, paralle`le,...)
incluant le sche´ma e´quivalent re´duit pre´ce´demment introduit.
Les re´sulats pre´sente´s par la suite illustrent :
– les mesures d’admittances re´alise´es avec l’analyseur d’impe´dance,
– les courbes de´duites avec les e´le´ments donne´s par l’analyseur,
– les courbes calcule´es avec les e´le´ments re´sultants du sche´ma simplifie´ (calculs
pre´sente´s dans la section pre´ce´dente).
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Actionneur PIVERT 1
La mesure avec l’analyseur d’impe´dance, le mode`le fournit par l’analyseur et
le mode`le calcule´ pour PIVERT 1 a` la premie`re re´sonance sont donne´s sur la
Figure 3.22.
De meˆme les re´sultats pour le second mode de re´sonance sont pre´sente´s sur la
Figure 3.23.
Les e´le´ments des mode`les propose´s par l’analyseur et e´tablis par le calcul sont
re´pertorie´s dans le Tableau 3.3.
1er mode 2e mode
Calcule´ Analyseur Calcule´ Analyseur
R0 [Ω] 1842 1842 1096 1096
C0 [µF ] 3,44 3,44 3,29 3,35
R [Ω] 382 403 333 287
L [H] 6,08 5,48 4,42 2,08
C [nF ] 6,49 7,17 6,91 14,7
Q 80,1 68,6 75,9 41,5
N [N/V ] 0,445 0,421 0,510 0,593
keff [%] 4, 33 4, 56 4, 57 6, 62
Ds [N.s/m] 75,5 71,5 86,5 100,6
M [kg] 1,20 0,973 1,15 0,732
K [N/m] 30, 4.106 24, 8.106 37, 6.106 23, 8.106
Tab. 3.3 – Valeurs des parame`tres des mode`les pour PIVERT 1
Le mode`le calcule´ de´crit un comportement tre`s proche du releve´ expe´rimental
pour le premier mode et pour le second. Seul un de´crochage apparaˆıt a` l’antire´so-
nance pour le premier mode et a` la re´sonance pour le second. Le mode`le donne´
par l’analyseur donne un re´sultat qui reste satisfaisant pour la premie`re re´sonance,
mais qui s’e´carte de la mesure pour la deuxie`me re´sonance (erreur d’estimation
sur L et C).
Actionneur PIVERT 2
Les Figure 3.24 et Figure 3.25 rassemblent les trace´s de l’admittance et des
mode´lisations pour l’actionneur PIVERT 2, respectivement pour les premier et
second modes de re´sonance .
Les donne´es relatives aux mode`les de´termine´s par l’analyseur et par le calcul
sont rassemble´es dans le Tableau 3.4.
Il existe toujours une bonne estimation du comportement pour le mode`le
calcule´, mais l’analyseur donne des re´sultats entaˆche´s d’erreurs significatives
(sous-estimation de L et sur-estimation de C).
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Fig. 3.22 – Mesure et mode`les de PIVERT 1 pour la 1re re´sonance
102 3. Dimensionnement et caracte´risation d’un actionneur pie´zoe´lectrique
890 900 910 920 930 940 950 960
17
17.5
18
18.5
19
19.5
20
20.5
21
|Y
|(
m
S
)
Fre´quence (Hz)
(a) Module de l’admittance
890 900 910 920 930 940 950 960
76
78
80
82
84
86
88
90
A
rg
(Y
)
(˚
)
Fre´quence (Hz)
(b) Phase de l’admittance
0 0.5 1 1.5 2 2.5 3 3.5 4 4.5
17
17.5
18
18.5
19
19.5
20
20.5
21
I
m
(Y
)
(m
S
)
Re(Y ) (mS)
(c) Diagramme de Nyquist
Mesure
Mode`le analyseur
Mode`le calcule´
Fig. 3.23 – Mesure et mode`les de PIVERT 1 pour la 2e re´sonance
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Fig. 3.24 – Mesure et mode`les de PIVERT 2 pour la 1re re´sonance
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Fig. 3.25 – Mesure et mode`les de PIVERT 2 pour la 2e re´sonance
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1er mode 2e mode
Calcule´ Analyseur Calcule´ Analyseur
R0 [Ω] 3024 3024 1780 1780
C0 [µF ] 3,66 3,71 3,44 3,46
R [Ω] 1070 1190 521 617
L [H] 24,3 3,90 5,19 1,55
C [nF ] 3,23 20,6 6,00 20,6
Q 81,1 11,6 56,4 14,1
N [N/V ] 0,735 0,662 0,448 0,379
keff [%] 2, 97 7, 44 4, 17 7, 69
Ds [N.s/m] 579 521 105 88,4
M [kg] 13,2 1,71 1,04 0,222
K [N/m] 167.106 21, 3.106 33, 4.106 6, 97.106
Tab. 3.4 – Valeurs des parame`tres des mode`les pour PIVERT 2
Actionneur PIVERT 3
Les courbes d’admittance e´quivalente de l’actionneur PIVERT 3 autour de sa
fre´quence de re´sonance sont trace´es sur la Figure 3.26.
Les diffe´rents e´le´ments de la mode´lisation sont reporte´s dans le Tableau 3.5.
1er mode
Calcule´ Analyseur
R0 [Ω] 3210 3210
C0 [µF ] 3,41 3,44
R [Ω] 13570 3230
L [H] 720 590
C [nF ] 0,0905 3,44
Q 208 128
N [N/V ] 0,0471 0,198
keff [%] 0, 515 3, 15
Ds [N.s/m] 30,1 127
M [kg] 1,60 23,1
K [N/m] 24, 5.106 11, 4.106
Tab. 3.5 – Valeurs des parame`tres des mode`les pour PIVERT 3
Le mode`le calcule´ s’e´carte des mesures et l’analyseur semble fournir des re´sultats
totalement incohe´rents. Ceci est duˆ au fait que le phe´nome`ne de re´sonance pour
l’actionneur PIVERT 3 est moins marque´ que pour les autres actionneurs. En effet,
l’absence d’une bute´e conduit a` des re´sonances me´caniques moins marque´es.
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Fig. 3.26 – Mesure et mode`les de PIVERT 3 a` la re´sonance
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3.4.2 Puissance e´lectrique mise en jeu
Nous donnons dans cette section les ordres de grandeur des puissances e´lec-
triques absorbe´es par les actionneurs. Les releve´s des puissances actives et re´ac-
tives des trois configurations d’actionneurs sont illustre´s sur la Figure 3.27. Les
mesures ont e´te´ effectue´es sous une tension d’alimentation maximale de 80 V . Aux
fre´quences de re´sonance, les actionneurs consomment entre 3.2 W et 5 W .
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Fig. 3.27 – Puissance e´lectrique absorbe´e par les actionneurs
108 3. Dimensionnement et caracte´risation d’un actionneur pie´zoe´lectrique
La force me´canique ge´ne´re´e sur le raccord peut eˆtre aussi quantifie´e. Pour cela,
il est ne´cessaire de connaˆıtre la valeur de la raideur me´canique du raccord en
polycarbonate. Ce parame`tre est de´duit des simulations pre´sente´es en de´but de ce
chapitre portant sur la de´termination des contraintes et de´formations limites du
polycarbonate. La raideur est alors donne´e par :
KPC =
F
δ
(3.16)
ou` F repre´sente la force exerce´e et δ de de´placement au niveau du raccord. L’ap-
plication de cette formule donne une raideur pour le raccord en polycarbonate de :
KPC = 2, 12.10
6 N/m.
La meˆme expression nous permet d’avoir un ordre de grandeur des forces exerce´es
sur le raccord. Le Tableau 3.6 pre´sente les valeurs de ces forces aux diffe´rents
modes de re´sonance ainsi que les contraintes associe´es pour une tension d’alimen-
tation de 100 V max.
Fre´quence De´placement Force Contrainte
(Hz) max. (µm) (N) (MPa)
PIVERT 1
667 140 297 41,9
838 65,6 139 19,6
PIVERT 2
590 34.4 72,9 10,3
830 81,2 172 24,3
PIVERT 3
650 52,3 111 15,7
722 12,1 25,6 3,6
Tab. 3.6 – Ordres de grandeur des forces ge´ne´re´es au niveau du raccord
3.5 Etude expe´rimentale du brassage de parti-
cules agglome´re´es par effet magne´tique
L’effet de vibrations parie´tales sur un circuit incluant des particules stagnantes
dans un fluide en mouvement est re´alise´e avec l’actionneur PIVERT 1 seulement.
Ce dernier pre´sente en effet une configuration qui, de manie`re pratique, facilite la
mise en place du dispositif. De plus, il be´ne´ficie des meilleures performances en
termes de de´formation ge´ne´re´es sur les parois du raccord en Y.
3.5.1 Mate´riels utilise´s
Les particules employe´es pour cette e´tude sont des limailles de mate´riaux
composites qui ont une densite´ de 7500 kg/m3 et une taille moyenne de 150 µm.
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Ces particules ne sont pas de forme sphe´rique, leur ge´ome´trie e´tant tre`s complexe
et relativement peu re´pe´titive. Aussi, une e´tude simple n’aurait pu eˆtre re´aliste
sous les hypothe`ses formule´es lors de l’e´tude pre´liminaire (cf. §2.4.2).
L’e´tude the´orique sur la de´termination du champ magne´tique minimum
immobilisant la particule donne la valeur de 13, 5 mT . En pratique nous prenons
deux aimants cylindriques en ferrite d’un diame`tre le´ge`rement infe´rieur a` 4 mm
qui, une fois superpose´s, fournissent un champ magne´tique d’environ 200 mT . Le
champ qui est applique´ sur les particules et pris environ trois fois plus grand que
celui pre´conise´ par l’e´tude the´orique. Pour ce faire, les aimants sont place´s a` une
distance comprise entre 2 et 3 mm en dessous de la paroi externe du raccord.
In situ, une mesure au teslame`tre indique une valeur de 40 mT pour le champ
magne´tique.
Le fluide utilise´ est de l’eau qui a donc pour densite´ 1000 kg/m3 et pour
viscosite´ cine´matique 1.10−6 m2/s.
Signalons que le dispositif qui permet de faire circuler le fluide est une pompe
a` galets qui est employe´e dans les syste`mes de circulation extracorporelle. Plus de
de´tails sur ce type de circuits seront donne´s dans le chapitre suivant.
3.5.2 Re´sultats expe´rimentaux
Validation de l’approche the´orique
La premie`re e´tape consiste a` ve´rifier que l’actionneur PIVERT 1 permet de
de´coller les particules de la paroi interne du raccord. Pour cela, nous reprenons
l’e´quation donnant la condition de de´collement de la particule de´crite dans la sec-
tion 2.4.2.3 qui est rappele´e ci-dessous.(
ρp +
ρf
2
) pi d3p
6
d2 yp
dt2
+ 3 ρf pi dp νf
d yp
dt
= (ρf − ρp)
pi d3p
6
− B
2
2µ0
pi d2p
4
+RN (3.17)
Une des hypothe`ses portait sur le de´placement cre´e´ sur le raccord qui doit se
faire suivant l’axe Oy. Or, l’actionneur ge´ne`re des de´formations suivant l’axe Ox.
Comme le montre le re´sultat de la simulation statique illustre´ sur la Figure 3.28,
les de´formations impose´es suivant l’axe Ox ont des re´percutions sur les parois
supe´rieures et infe´rieures du raccord, donc selon l’axe Oy.
Dans ces conditions, nous pouvons e´crire que le de´placement de la particule et
donc que sa coordonne´e yp(t) est assimilable a` la de´formation, note´e A(t), suivant
l’axe Ox du raccord mais de signe oppose´ (yp(t) = −A(t)). Ainsi, la connaissance
du comportement dynamique de l’actionneur et, plus pre´cise´ment du gain en de´-
placement illustre´ sur la Figure 3.11, nous permet de de´terminer le de´placement
de la paroi A(t).
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Fig. 3.28 – Correspondance des de´formations suivant l’axe Oy et Ox
La tension d’alimentation des actionneurs e´tant de forme sinuso¨ıdale, la mo-
de´lisation du de´placement A(t) donne´e par l’expression (2.55) est parfaitement
justifie´e. Le de´placement, la vitesse et l’acce´le´ration the´orique de la paroi sont pre´-
sente´s sur la Figure 3.29. Les essais sont re´alise´s sous une tension de 100 V creˆte,
la valeur maximale du de´placement note´e Am(ω) dans l’e´tude the´orique est donc
e´gale au produit de la tension par le gain en de´placement de PIVERT 1.
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Fig. 3.29 – De´placement, vitesse et acce´le´ration the´orique de la paroi du raccord
La Figure 3.30 donne une repre´sentation en trois dimensions de la fonction
A(t) avec la prise en compte du comportement de l’actionneur. Le graphique n’est
repre´sente´ que jusqu’a` un temps de 0.01 s. Au dela`, la courbe est trop dense et
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n’est plus lisible.
De´placement (µm)
Fre´quence (Hz)
Temps (s)
Fig. 3.30 – Allure du de´placement A(t) de la paroi en fonction du temps et de la
fre´quence
Si nous reprenons l’e´quation diffe´rentielle re´gissant la condition de de´collement
de la particule qui est ,nous le rappelons, RN ≤ 0 et que nous remplac¸ons l’ordonne´e
de la particule yp par l’expression du de´placement a` la paroi, nous obtenons :
−
(
ρp +
ρf
2
) pi d3p
6
Am(ω)
2
ω2 cos(ω t)−3 ρf pi dp νf Am(ω)
2
ω sin(ω t)
+ (ρp − ρf )
pi d3p
6
+
B2
2µ0
pi d2p
4
≤ 0
(3.18)
La relation (3.18) devient la nouvelle condition de de´collement des particules de
sur la paroi du raccord en Y. Il est possible maintenant d’exploiter cette condition
connaissant tous les e´le´ments de l’e´quation. Pour cela, nous choisissons de tracer
l’e´volution de la force de re´actionRN (donne´e par (3.18)) en fonction de la fre´quence
d’alimentation des actionneurs. Le trace´ sur la Figure 3.29 du de´placement montre
qu’il peut y avoir plusieurs configurations possibles selon le temps auquel nous
observons cette force (duˆ a` la variation de Am et de ses de´rive´es). Les re´sultats
pre´sente´s correspondent au temps pour lequel le de´placement est maximum soit
T/2. Nous obtenons alors la courbe pre´sente´e sur la Figure 3.31 qui pre´sente la
force de re´action sans l’influence, dans un permier temps, du champ magne´tique
(courbe pointille´e rouge), puis, dans un deuxie`me temps, la force en pre´sence du
champ magne´tique (courbe pleine bleue).
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Fig. 3.31 – De´collement de la particule
Les courbes montrent que lorsque le champ magne´tique est inexistant, la parti-
cule de´colle tre`s rapidement de la paroi (pour une fre´quence infe´rieure a` 200 Hz) et
ceux pour un de´placement infinite´simal. Lorsque la particule est soumise a` l’attrac-
tion du champ magne´tique, l’actionneur PIVERT 1 re´ussi a` de´coller cette particule
de la paroi et ce autour des deux fre´quences de re´sonance de l’actionneur (RN ≤ 0).
La fonction de de´collement de particules est donc normalement assure´e par l’ac-
tionneur PIVERT 1. Les trace´s sont comple´te´s par les courbes en trois dimensions
donne´es sur les Figures 3.32 et 3.33, mettant en avant l’e´volution de la force dans
des temps relativement courts.
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Fig. 3.32 – Evolution de la force de re´action normale RN en fonction du temps et
de la fre´quence
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Fig. 3.33 – Evolution de la force de re´action normale RN dans le plan
temps/fre´quence ou` les zones blanches correspondent au de´collement de la par-
ticule
Confirmation par manipulation expe´rimentale
La deuxie`me e´tape de cette e´tude repose sur une ve´rification expe´rimentale des
conclusions pre´ce´demment e´tablies. Pour cela, nous utilisons un circuit ferme´ et
une pompe a` galet qui permet de mettre l’eau en mouvement (dispositif de´taille´
dans le chapitre suivant). Les particules sont inse´re´es dans le raccord en Y juste
avant la divergence. Les aimants sont attache´s sous le raccord immobilisant ainsi
les particules.
Pour illustrer les essais re´alise´s, nous pre´sentons sur la Figure 3.34 les images
tire´es d’une vide´o tourne´e lors des manipulations.
Sur l’image nume´ro 1, l’actionneur n’est pas en fonctionnement. Son effet
paut eˆtre aperc¸u de`s l’image nume´ro 2 ou` l’actionneur est directement alimente´
a` sa premie`re fre´quence de re´sonance (670 Hz sous 100 V ). Le phe´nome`ne de
de´collement est tre`s bien illustre´ sur ces photos ou` il est remarquable de voir la
dispersion progressive de l’amas de particules au fur et a` mesure des diverses
images. Cette constante de temps est due a` la valeur du champ auquel les
particules ont e´te´ soumises dont l’intensite´ est trois fois supe´rieure a` la valeur de
maintien minimale.
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Fig. 3.34 – Expe´rimentation in situ du de´collement de particules avec l’actionneur
PIVERT 1
3.6 Conclusion
Ce chapitre a pre´sente´ les diffe´rentes e´tapes de la conception des actionneurs
e´lectroactifs associe´s a` nos deux objectifs qui sont d’une part l’e´tude de l’effet de
de´formations parie´tales sur une particule stagnante dans un fluide en mouvement,
et, d’autre part, l’e´tude de la faisabilite´ d’une fonction anticoagulante qui fera
l’objet du quatrie`me et dernier chapitre.
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Dans un permier temps, le cahier des charges de l’actionneur requis a e´te´
pre´cise´. Les simulations structurelles statiques effectue´es sur un e´chantillon de
polycarbonate ont permis de de´terminer le de´placement maximum correspondant
a` la contrainte limite supportable par le mate´riaux. Ces donne´es (0, 5 mm pour
150 MPa) ainsi que la gamme de fre´quence choisie (< 10 kHz) sont essentielles
pour le choix du mate´riau actif utilise´ pour les actionneurs. Les mate´riaux
pie´zoe´lectriques et plus pre´cise´ment les ce´ramiques PZT exploite´es sous forme de
barreau multicouches re´pondent aux contraintes impose´es.
Les re´sultats de simulations fluidiques du Chapitre 2 donnent comme infor-
mation supple´mentaire les points d’impacts privile´gie´s des actionneurs. Ceux-ci
sont localise´s avant la divergence pour une premie`re configuration et sur la
divergence, au niveau de la zone de recircualtion du fluide, pour une seconde
configuration. Trois actionneurs pie´zoe´lectriques nomme´s PIVERT (un pour la
premie`re configuration et deux pour la deuxie`me).
La deuxie`me partie de l’e´tude a porte´ sur la pre´diction des caracte´ristiques
comportementales des actionneurs. Les simulations harmoniques et modales effec-
tue´es avec le logiciel ANSYS ont permis d’identifier les modes me´caniques utiles
pour notre application, a` savoir les modes de flexion. Les donne´es extraites de ces
simulations sont les valeurs des fre´quences d’excitations pour chaque ge´ne´ration
d’actionneur ainsi que le nombre de modes exploitables. Pour ve´rifier ces re´sultats,
des mesures expe´rimentales ont e´te´ re´alise´es avec un banc de vibrome´trie laser.
Ces mesures ont permis de caracte´riser les gains en de´placement et vibratoire des
actionneurs, et de connaˆıtre les de´formations obtenues sur le raccord en Y pour
les diffe´rents modes de re´sonance.
L’e´tape suivante a consiste´ a e´laborer une mode´lisation des actionneurs PI-
VERT. Le mode`le utilise´ rend compte du comportement e´lectrome´canique global
de l’actionneur. Il est de´duit de la the´orie des sche´mas e´lectriques e´quivalents
classiquement exploite´s en pie´zoe´lectricite´. L’exploitation directe du mode`le dans
une version simplifie´e permet de de´terminer aise´ment les admittances ainsi que
des parame`tres caracte´ristiques de l’actionneur tels que le coefficient de qualite´ ou
le coefficient de couplage e´lectrome´canique.
Enfin, la fonction de de´collement d’une particule par de´formations parie´tales a
e´te´ valide´e expe´rimentalement. A cette fin, seule la premie`re variante (PIVERT 1)
a e´te´ exploite´e. En effet, la condition de de´collement de´crite par la relation trouve´e
dans le Chapitre 2 peut eˆtre satisfaite a` l’aide de cet actionneur. La particule
est e´jecte´e lorsque l’actionneur est alimente´ autour de l’une de ces fre´quences de
re´sonance (1er mode : δ = 140 µm pour f = 670 Hz et U = 100 V , 2e mode :
δ = 66 µm pour f = 840 Hz et U = 100 V ). Ces observations sont appuye´es par
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des images extraites d’une vide´o tourne´e lors de manipulation.
Les actionneurs e´tant bien caracte´rise´s et la fonction de de´collement avec l’ac-
tionneur PIVERT 1 e´tant expe´rimentalement valide´e, le second objectif cible´,
concernant l’e´tude de l’influence de vibrations parie´tales sur la coagulation du
sang, peut-eˆtre de´sormais aborde´.
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4. Application a` l’assistance circulatoire : a` la recherche d’une fonction
antithrombotique
4.1 Introduction
En chirurgie thoracique et cardiovasculaire, l’utilisation d’assitance circulatoire
est souvent ne´cessaire. Ces syste`mes ont pour but de remplacer de manie`re tempo-
raire un organe de´faillant tel que le coeur. Lors d’ope´ration a` coeur ouvert, le coeur
est remplace´ par un syste`me de circulation extracorporelle. Le sang se trouve alors
en contact avec des mate´riaux non organiques et subit des perturbations. L’en-
semble de ces phe´nome`nes peut favoriser le risque de coagulation du sang. Pour
e´viter ce proble`me, des anticoagulants sont utilise´s avec de fortes doses d’he´pa-
rine. Ces traitements peuvent engendrer des risques de saignement importants et
peuvent eˆtre mal supporte´ par certains patients. Dans certains cas de patients
pre´sentant par exemple des ante´ce´dents d’accidents ce´re´brovasculaires re´cents lie´s
a` une inflammation de l’endocarde ou a` une rupture traumatique de l’aorte, la
chirurgie doit eˆtre malheureusement remise a` plus tard a` cause du risque de sai-
gnement. Pour les meˆmes raisons, des patients avec une assistance circulatoire ou
un coeur artificiel total pre´sentent aussi des risques de formation de caillots de
sang, ne´cessitant alors l’emploi d’anticoagulants [Lep00].
Aussi, parmi les diffe´rents sujets de recherche traite´s dans le cadre de la colla-
boration entre le Service de Chirurgie Thoracique et Cardiovasculaire de l’APHP
- Pitie´-Salpeˆtrie`re et le Groupe de Recherches en Electrodynamique - EM3 de
l’INPT/ENSEEIHT/CNRS, l’e´tude de faisabilite´ d’une fonction anticoagulante
”´electroactive” repre´sente une voie d’investigation relativement prometteuse. Cette
approche permettrait d’envisager l’utilisation d’anticoagulants non chimiques, donc
moins geˆnants pour les patients. Dans une autre optique, elle autoriserait une re´duc-
tion des doses d’anticoagulants, ou du moins une meilleure gestion de ces produits.
Afin de mieux appre´hender le sujet, la premie`re partie de ce chapitre est consa-
cre´e a` la de´finition de l’assistance circulatoire en ge´ne´ral. Ces dispositifs englobent
les coeurs artificiels ainsi que les syste`mes de circulation extracorporelle (CEC) qui
nous concernent plus spe´cifiquement. Quelques notions e´le´mentaires sur la compo-
sition du sang et le me´canisme de coagulation font l’objet d’une deuxie`me partie.
Ces notions, qui permettent de faire le lien avec les e´tudes fluidiques re´alise´es dans
le second chapitre, conduisent a` de´finir le protocole expe´rimental retenu. La der-
nie`re partie est ainsi consacre´e a` l’e´tude expe´rimentale qui comprend plusieurs
campagnes d’essais successives re´alise´s avec un mode`le de CEC. L’efficacite´ du
syste`me pre´conise´ est enfin discute´e.
4.2 L’assistance circulatoire
4.2.1 De´finition
Le terme d’assistance circulatoire (1) engloble tous les syste`mes qui remplacent
temporairement la fonction de circulation sanguine normalement assure´e par le
(1)Mechanical Circulatory Support device (MCS)
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coeur. Elle est employe´e pour des patients ayant subit des infarctus ou des in-
flammations du coeur et entraˆınant une mauvaise perfusion des organes et des
coronaires. Ces dispositifs sont souvent associe´s au terme ge´ne´rique de ”coeur arti-
ficiel”.
L’assistance circulatoire est divise´e en deux groupes :
– les syste`mes de circulation extracorporelle : ils consistent a` relier un ventricule
artificiel (pompe) a` une console automatise´e para-corporelle qui commande
l’aspiration et la re´-injection du sang,
– les syste`mes de circulation intracorporelle : ils remplacent un ventricule (sys-
te`me monoventriculaire) ou les deux ventricules (syste`me biventriculaire).
On parle dans ce dernier cas de ”coeur totalement implantable” ou de ”coeur
artificiel total” (2).
Diffe´rents exemples d’assistance circulatoire sont donne´s dans la section suivante,
illustrant les principales technologies utilise´es.
Afin de mieux appre´hender le coeur humain et la circulation sanguine, le lec-
teur pourra se reporter a` l’Annexe F ou` sont explique´s de manie`re succincte la
formation interne du coeur et le principe de base de la circulation sanguine dans
le corps humain.
4.2.2 Synthe`se des diffe´rents dispositifs d’assistance circu-
latoire
4.2.2.1 Syste`mes de circulation extracorporelle
Les ventricules artificiels sont e´quipe´s de valves d’entre´e et de sortie. Ils reposent
sur l’abdomen du patient et sont relie´s aux cavite´s cardiaques par des canules qui
traversent la paroi thoracique. Les diffe´rentes dispositions possibles sont :
– assistance du ventricule droit lorsqu’une canule d’admission est introduite
dans l’oreillette droite et une canule d’e´jection dans l’arte`re pulmonaire,
– assistance du ventricule gauche lorsqu’une canule d’admission est introduite
dans l’oreillette ou le ventricule gauche et une canule d’e´jection dans l’aorte.
Il existe aussi pour ces syste`mes la configuration d’assistance biventriculaire.
A titre d’exemple, nous pre´sentons brie`vement deux produits commercialise´s
et utilise´s en chirurgie cardiaque, conc¸us a` partir de deux technologies diffe´rentes.
Ces dispositifs sont illustre´s sur la Figure 4.1.
Le premier syste`me d’assitance est le ThoratecTM VAS (3) [Hun98]. L’action-
nement exploite´ est pneumatique et ge´ne`re un e´coulement pulse´. Une poche en
(2) Total Artificial Heart (TAH)
(3)VAS : Ventricular Assist System
120
4. Application a` l’assistance circulatoire : a` la recherche d’une fonction
antithrombotique
(a) Assitance biventriculaire ThoratecTM [Thi05]
(b) Assistance par pompe centrifuge TandemHeartTM [Thi05]
Fig. 4.1 – Exemples de coeur artificiel extra corporel
polyure´thane en contact avec le sang est ince´re´e dans un boitier en polycarbonate.
Une console exte´rieure de´livre l’air qui assure la compression de la chambre et donc
l’e´jection du sang (volume systolique (4) : 65 mL, de´bit moyen : 6, 5 L/min).
Le deuxie`me syste`me pre´sente´ diffe`re du pre´ce´dent par son mode d’implantation
qui se fait au niveau des vaisseaux fe´moraux ainsi que par le proce´de´ d’actionne-
ment qui est dans ce cas e´lectromagne´tique [Com04]. La pompe TandemHeartTM
(4)Volume de sang envoye´ dans l’arte`re aorte a` chaque battement du ventricule
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est e´quipe´e d’un moteur e´lectrique qui propulse le sang soit par effet vortex, soit par
l’interme´diare d’ailettes. Le de´bit sanguin est dans ce cas continu (de´bit moyen :
3, 5 L/min).
Selon la qualite´ des ventricules et de leur me´canisme de commande, les de´bits
des assitances, la dure´e maximale d’implantation et le couˆt de la proce´dure peuvent
varier sensiblement.
4.2.2.2 Syste`mes de circulation intracorporelle
Dans cette configuration, le ventricule artificiel est implante´ dans l’abdomen
ou dans le thorax. La pompe est relie´e au ventricule gauche natif par une canule
d’admission et a` l’aorte par une prothe`se arte´rielle. Seuls les fils e´lectriques ou
les tubes pneumatiques traversent la peau pour raccorder la pompe a` la console
d’alimentation et de commande.
Parmi les diffe´rentes structures et technologies existantes, trois exemples de
syste`me intracorporel sont pre´sente´s ci-dessous.
La pompe HeartMateTM LVAS (5) de Thoratec Corporation [Tho05] existe avec
les deux actionnements : soit pneumatique (HeartMateTM IP-LVAS (6)), soit e´lec-
trique (HeartMateTM VE-LVAS (7)). La version pneumatique est compose´e d’une
membrane qui est actionne´e par une pompe pneumatique situe´e sur la console
externe de commande. La version e´lectrique posse`de la meˆme membrane mais un
moteur e´lectrique situe´ en dessous de ce diaphragme engendre le deplacement alter-
natif (de´bit max. : 11, 6 L/min pour le IP-LVAS et 9, 6 L/min pour le VE-LVAS).
Le dispositif NovacorTM LVAS utilise un actionnement e´lectrome´canique
[Nov05]. La pompe est constitue´e d’une chambre contenant le sang, d’un e´lectroai-
mant et de deux ”bras”mis en opposition reliant l’e´lectroaimant et les extre´mite´s de
la chambre. Lorsque l’e´lectroaimant est alimente´, le circuit magne´tique de ce der-
nier se ferme. Les deux bras e´lastiques sont alors fle´chis et compriment la chambre
qui e´jecte ainsi le sang.
Enfin, le dernier syste`me pre´sente´ est le coeur artificiel totat CardioWestTM
TAH qui tuilise un actionnement pneumatique. La pompe en polyure´thane contient
un diaphragme en polycarbonate qui est active´ par une source d’air externe.
Il existe bien sur d’autres exemples que l’on pourra notamment trouver dans
les articles re´fe´rence´s [Del00, Set86, Pel99], ainsi que sur les sites internet des
fabriquants pre´ce´demment e´voque´s.
Ces types d’assistances repre´sentent l’e´tape la plus aboutie vers le coeur artifi-
(5) LVAS : Left Ventricular Assist System
(6) IP : Implantable Pneumatic
(7)VE : Vented Electric
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(a) Assistance monoventriculaire gauche pneumatique HeartMateTM IP-LVAS
(b) Assistance monoventriculaire gauche e´lectrique HeartMateTM VE-LVAS
(c) Assistance monoventriculaire gauche NovacorTM LVAS
Fig. 4.2 – Exemples de coeur artificiel intra-corporel
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Fig. 4.3 – Coeur artificiel total CardioWestTM TAH
ciel total. Ils permettent d’assurer des assistances a` hauts de´bits pour une longue
pe´riode chez des patients disposant d’une plus grande autonomie.
4.2.3 La circulation extracorporelle (CEC)
La CEC (8) appartient aussi au domaine de l’assistance circulatoire. Cette
technique remplace temporairement la fonction de pompe du coeur et la fonction
d’oxyge´nation des poumons durant les ope´rations chirurgicales re´alise´es sur le
coeur ou les gros vaisseaux (lors de transplantation cardiaque ou de la pose d’un
coeur artificiel par exemple). Elle permet alors au chirurgien de travailler sur un
coeur arreˆte´ et prive´ de sang.
Le principe de la CEC consiste a` de´river le sang veineux a` l’entre´e du coeur
droit (oreillette droite) et a` le re´injecter oxyge´ne´ a` la sortie du coeur gauche (aorte
ascendante) dans certaines conditions de de´bit (2,4 a` 2, 6 L/min a` 37 C˚) et de
pression (supe´rieure a` 60 mmHg), afin d’assurer une oxyge´nation tissulaire satis-
faisante. La CEC assure donc a` la fois la fonction pulsatile du coeur graˆce a` une
pompe rotative et la fonction de ventilation des poumons graˆce a` un oxyge´nateur
(Figure 4.4).
(8) Cardiopulmonary Bypass (CPB)
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Fig. 4.4 – Exemple de circulation extra-corporelle pour bloc ope´ratoire
4.3 La coagulation du sang
4.3.1 Composition du sang
Le fluide sanguin est constitue´ d’environ 45 % de cellules (les globules rouges,
les globules blancs et les plaquettes) et de 55 % de plasma.
Les diffe´rentes cellules, appele´es aussi e´le´ments figure´s du sang, ont les proprie´-
te´s suivantes :
– les globules rouges : autrement appele´s he´maties ou e´rythrocytes, contiennent
essentiellement l’he´moglobine, pigment dont le roˆle fondamental est de trans-
porter l’oxyge`ne des poumons vers les tissus (au nombre de 4 a` 6.1012 par
litre de sang, diame`tre ∼ 7− 8 µm),
– les globules blancs : ou leucocytes, comprennent diffe´rents types cellulaires
qui jouent un roˆle important dans la lutte de l’organisme contre les maladies
cause´es par des virus, bacte´ries, parasites et cellules tumorales (au nombre
de 4 a` 11.109 par litre de sang, diame`tre ∼ 10− 15 µm),
– les plaquettes : ou thrombocytes, interviennent , avec les facteurs de coa-
gulation, dans la formation du caillot sanguin et donc dans l’he´mostase (au
nombre de 250 a` 500.109 par litre de sang, diame`tre ∼ 6− 8 µm).
Le plasma est un liquide compose´ a` 95 % d’eau le´ge`rement sale´e et de nombreux
autres e´le´ments en quantite´ variable, dont des e´le´ments nutritifs, des de´chets et des
prote´ines.
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4.3.2 Le me´canisme de l’he´mostase
L’he´mostase est de´finie comme l’ensemble des phe´nome`nes physiologiques qui
concourrent a` l’arreˆt du saignement, a` la pre´vention des saignements spontane´s et
des thromboses (formation d’un caillot dans un vaisseau sanguin). Elle participe a`
la re´paration de la bre`che vasculaire et d’une fac¸on ge´ne´rale, elle assure le maintien
de l’inte´grite´ des vaisseaux.
L’he´mostase se de´compose en trois e´tapes successives :
– l’he´mostase primaire,
– l’he´mostase secondaire ou coagulation plasmatique,
– la fibrinolyse.
La coagulation du sang est l’ensemble des phe´nome`nes qui permettent la forma-
tion du caillot (he´mostase primaire et secondaire). La fibrinolyse correspond a` la
de´gradation du caillot et au retour a` la circulation sanguine normale.
De manie`re ge´ne´rale, l’he´mostase est un processus tre`s complexe qui met
en jeu un ensemble de phe´nome`nes interde´pendants de natures me´caniques,
physicochimiques, enzymatiques et biochimiques.
Afin de mieux appre´hender la coagulation sanguine, nous donnons ci-dessous
une description simplifie´e des e´tapes amenant a` la formation d’un caillot. L’exemple
de´taille´, illustre´ par la Figure 4.5, correspond a` l’apparition d’une bre`che dans un
vaisseau sanguin.
He´mostase primaire :
Elle se de´roule en deux e´tapes. La premie`re, appele´e temps vasculaire, corres-
pond a` la vasoconstriction du vaisseau le´se´. Le vaisseau re´pond par une diminution
de calibre pouvant atteindre 40 % de sa taille initiale et facilite ainsi l’adhe´sion
et l’agre´gation plaquettaire. La deuxie`me, appele´e temps plaquettaire, comporte
d’une part l’adhe´sion des plaquettes aux parois. Cette adhe´sion provoque d’autre
part l’activation des plaquettes et donc une se´cre´tion plaquettaire. Un effet
d’avalanche provoque l’activation et l’agre´gation d’autres plaquettes. La pre´sence
de fibrinoge`ne (9) assure l’agre´gation interplaquettaire et forme finalement un clou
ou thrombus plaquettaire.
He´mostase secondaire :
Cette phase commence par l’activation du facteur X (10) (facteur de Stuart).
Cet enzyme est responsable de l’activation de thrombine, qui re´sulte de la transfor-
mation de prothrombine (10) (prothrombinase) . La pre´sence de thrombine (enzyme
cle´ de la coagulation) transforme le fibrinoge`ne en fibrine. L’apparition des fibrines
(9)Facteur de la coagulation
(10) Facteur de la coagulation
126
4. Application a` l’assistance circulatoire : a` la recherche d’une fonction
antithrombotique
Fig. 4.5 – Processus de formation d’un caillot de sang
a` la surface des plaquettes vient consolider le clou he´mostatique et, par extension,
aboutit a` la formation du thrombus rouge qui devient irre´versible (thrombose).
4.3.3 Les facteurs he´modynamiques
Le phe´nome`ne de coagulation agit naturellement lorsque des le´sions inter-
viennent sur les tissus organiques. Il existe d’autres facteurs de´clencheurs qui sont
[Tur98, Woo99] :
– le contact avec des surfaces artificielles,
– lorsque l’e´coulement du sang est laminaire, l’adhe´sion des plaquettes san-
guines augmente avec le cisaillement, la vitesse du fluide au niveau de la
paroi, la concentration en globule rouge et la concentration en plaquette,
– un e´coulement qui n’est plus laminaire comme au niveau des courbures, bi-
furcations et re´tre´cissements,
– la formation de points de stagnation et de turbulences avec vortex qui en-
traˆınent une activation des plaquettes et une plus grande adhe´sivite´ de celles-
ci.
Ainsi, les e´le´ments favorisant la coagulation du sang sont nombreux, varie´s et ne
de´pendent que pour deux facteurs des proprie´te´s intrinse`ques du sang. La ma-
jeure partie des facteurs he´modynamiques est lie´e au type et au comportement de
l’e´coulement.
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4.3.4 Le point de vue fluidique (cf. §2.3.2)
Le comportement non-newtonien du sang est lie´ aux e´le´ments figure´s (cellules)
pre´sents dans le sang. Plus pre´cise´ment, ceux sont les globules rouges, plus nom-
breux et plus gros, qui re´gissent la viscosite´ du sang. Lorsque la vitesse de ci-
saillement est faible, les e´rythrocytes forment des agre´gats. La quantite´ de globule
rouge ame`ne une augmentation de la concentration des plaquettes et rendent donc
le sang plus visqueux [Gol86]. Aux fortes vitesses de cisaillement, les e´rythrocytes
se de´forment et fluidifient le sang, ce qui explique son comportement rhe´ofluidifiant
(cf. §2.3.2.3).
Le second phe´nome`ne favorisant la formation de caillots concerne les plaquettes
sanguines. L’e´tude re´alise´e par [Sch93] sur un circuit comportant un re´tre´cisse-
ment simulant une ste´nose de 84 % montre qu’il existe des zones ou` les plaquettes
adhe`rent facilement a` la paroi. En effet, en amont du re´tre´cissement, les lignes de
flux du fluide longent la paroi qui re´tre´cie et forcent les plaquettes a` s’accoler a` cette
dernie`re (Figure 4.6(a)). En aval du re´tre´cissement, la recirculation existante fait
que les lignes de flux longent sur une certaine distance la paroi. Les plaquettes san-
guines qui peuvent rester dans cette zone durant quelques cycles adhe`rent a` la paroi
et par un effet d’accumulation, s’agre`gent les unes aux autres (Figure 4.6(b)). Ces
phe´nome`nes sont fortement de´pendant des conditions de l’e´coulement (vitesse).
(a) Avant la ste´nose (b) Apre`s la ste´nose
Fig. 4.6 – Accumulation de plaquettes sanguines en pre´sence d’un re´tre´cissement
Reprenons l’e´tude re´alise´e dans le Chapitre 2 sur la simulation par e´le´ments
finis d’un e´coulement non-newtonien, le fluide conside´re´ alors ayant les caracte´-
ristiques du sang. Une e´tude statique de l’e´coulement (cf Annexe C) a montre´
que, dans les zones de recirculation, la viscosite´ du fluide est plus e´leve´e que dans
le reste des branches divergentes (Figure C.7). Une viscosite´ plus importante se
traduit par une pre´sence de globules rouges et de plaquettes en grande concentra-
tion. La formation de caillots de sang est avantage´e amenant ainsi une coagulation
plus rapide. De plus, la zone de recirculation acce´le`re le processus d’adhe´sion des
plaquettes et donc l’agre´gation de ces dernie`res. La localisation de ces zones est
donc tre`s significative pour notre e´tude.
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4.3.5 Approche envisage´e pour la re´alisation d’une fonc-
tion antithrombotique ”´electroactive”
De manie`re ge´ne´rale, la thrombose est e´limine´e avec l’utilisation d’anticoa-
gulants qui, pour certains, sont a` base d’he´parine. Or, comme nous l’avons de´ja`
signale´, cette technique chimique entraˆıne des risques de saignement importants
chez certains patients. La possibilite´ de re´aliser une fonction anticoagulante ou
antithrombotique par un proce´de´ non chimique constituerait donc de ce fait
un progre`s incontestable. A cette fin, l’ide´e d’utiliser un syste`me d’activation
parie´tale e´lectroactif constitue une voie de recherche a` de´velopper, conforme´ment
aux principes introduits dans le Chapitre 2.
Les zones de pre´dilection de la formation de caillots e´tant bien localise´es, il
nous faut de´finir la me´thode nous permettant de contrer la formation de caillots.
Pour cela, la coagulation peut eˆtre assimile´e, en premie`re approximation, a` un
amoncellement de plaquettes sanguines, ce qui rame`ne le proble`me, dans un premier
temps, a` un phe´nome`ne me´canique simple. L’ide´e est donc d’appliquer directement
les principes introduits dans le Chapitre 3 sur le de´collement de particules, en vue
d’e´tudier l’influence de vibrations sur la formation de caillots. Le but final e´tant de
retarder le phe´nome`ne de coagulation dans le raccord, voire e´liminer la formation
de caillots dans la divergence.
Dans cette approche, l’actionneur PIVERT 1 permet de faire une e´tude sur
l’influence de ces vibrations en amont de la divergence. L’actionneur PIVERT 2 est
dimensionne´ pour eˆtre situe´ au centre de la zone de recirculation. L’action intervient
ici directement sur la zone a` fort risque de coagulation. Enfin, l’actionneur PIVERT
3 est positionne´ au de´part de la zone de recirculation, juste apre`s la divergence,
son action inte´grant l’effet des deux autres actionneurs.
4.4 Protocole expe´rimental et manipulations
4.4.1 Protocole expe´rimental
4.4.1.1 Mode`le d’un circuit de CEC
Pour re´aliser les manipulations, nous utilisons un mode`le de CEC mis en place
par le Dr Pascal Leprince (11) et par M. Mourad Karouia (12). Ce mode`le permet de
reproduire de manie`re la plus re´pe´titive possible la formation de caillots de sang
dans le raccord en Y e´tudie´ pre´ce´demment, dans des conditions d’expe´rimentation
toujours identiques et pour des temps de coagulation significatifs.
(11) Chirurgien, Praticien Hospitalier - Service de chirurgie thoracique et cardio-vasculaire - Hoˆ-
pital Pitie´-Salpeˆtrie`re - APHP - Paris
(12) Inge´nieur en Robotique - Hoˆpital Pitie´-Salpeˆtrie`re - APHP - Paris
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Le mode`le est un circuit en boucle ferme´e compose´ des e´le´ments suivant
(Figure 4.7) :
– un raccord en Y classique (Rc),
– un raccord en Y avec luer-lock (13) (Rc1),
– un raccord en T avec luer-lock (Rc2),
– des tuyaux synthe´tiques dont la surface inte´rieure est traite´e avec un anti-
coagulant (he´parine),
– une pompe a` galets,
– un syste`me de chauffage (re´sistances chauffantes),
– une sonde de tempe´rature,
– deux sondes de de´bit a` effet Doppler et leurs consoles,
– un chronome`tre.
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Fig. 4.7 – Mode`le expe´rimental de CEC pour la production controˆle´e de caillots
de sang
Les actionneurs PIVERT sont positionne´s sur le raccord Rc qui est donc le
centre d’inte´ret de notre e´tude. Les raccord avec luer-lock sont e´quipe´s d’un robinet
a` trois voies qui permet de remplir le circuit par l’interme´diaire de seringues. Les
tuyaux employe´s sont he´parine´s (Jostra - Marquet Cardiopulmonary AG) afin
que la coagulation ne se produise que dans les zones pre´vues. Il n’y a ainsi aucune
activation engendre´e par le contact de la surface des tuyaux avec le sang. Pre´cisons
qu’il n’existe pas d’e´change d’he´parine entre le tuyau et le sang avec ce type de
(13)Raccord comprenant un orifice sur la partie supe´rieure permettant de fixer des robinets pour
introduire une substance dans le circuit ferme´
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mate´riel (ve´rifie´ lors de manipulation). La pompe a` galets ge´ne`re un de´bit pulse´
qui est re´gle´ a` 1 L/min avec une occlusivite´ comple`te. Afin d’e´viter tout effet de
mobilisation des caillots lorsque les galets compriment le tuyau, l’occlusivite´ est
re´gle´e pour obtenir un de´bit de 0, 3 L/min, soit une occlusivite´ de 30 %. Le de´bit
est mesure´ a` deux niveaux : avant le raccord en Y Rc e´tudie´ (Dav) et apre`s le
raccord en Y Rc1 (Dap). Les syste`mes de chauffage sont constitue´s d’une structure
cylindrique en aluminium sur laquelle est bobine´ un fil re´sistif. Ces re´sistances
sont alimente´es par une tension continue. La chaleur de´gage´e par effet Joule est
transmise par convection au sang et le maintient a` une tempe´rature d’environ
37 C˚ (mesure de la tempe´rature avec un thermocouple au niveau du raccord
Rc2). La totalite´ du circuit est maintenue dans un plan horizontal (Figure 4.8).
Le sang utilise´ pour les manipulations est pre´leve´ sur des cochons. En effet,
l’utilisation de sang humain n’e´tant pas envisageable au stade actuel des investi-
gations, nos expe´riences ont e´te´ jumele´es avec les se´ances de travaux pratiques de
l’Ecole de Chirurgie de l’APHP effectue´es sur des cochons. L’animal pre´sente des
caracte´ristiques relativement proches de celle de l’homme, s’agissant en particulier
de son syste`me cardiovasculaire.
Apre`s la pose d’un cathe´ter au niveau de la veine jugulaire, le sang est pre´leve´
avec deux seringues de 50 mL puis transvase´ dans le circuit.
Lors de la mise en place du protocole expe´rimental, l’utilisation de certain
mate´riel ne permettait pas d’obtenir des caillots dans des temps acceptables, et
masquait meˆme parfois totalement le phe´nome`ne. Cela a permi de bien distinguer
les types de raccords favorisant ou non la coagulation. La Figure 4.9 propose
deux photographies des raccords en Y, apre`s des manipulations sans actionneurs,
illustrant cette diffe´rence. Les raccords au bas de la photographie correspondent
a` la divergence du circuit, donc au raccord en Y e´tudie´. Les raccords du haut
correspondent a` la confluence. Nous pouvons constater, dans un premier temps,
que pour les deux exemples, les raccords confluents ne pre´sentent pas de caillots
sanguins, ce qui confirme notre de´finition des zones favorisant la coagulation. La
deuxie`me remarque concerne la formation du caillot dans les branches divergentes
du raccord e´tudie´. La coagulation apparaˆıt bien juste apre´s la divergence dans la
zone de´finie par notre e´tude fluidique. Les branches sont en majeure partie obture´es
par le caillot forme´ durant la phase d’arreˆt de l’ensemble du circuit.
4.4.1.2 Ele´ments de comparaison
Les releve´s effectue´s pendant les manipulations correspondent aux temps que
met le sang pour former un caillot dans le raccord en Y. Le temps de coagulation
est de´termine´ lorsque le de´bit mesure´ est infe´rieur a` 0, 09 L/min. Rappelons que
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Fig. 4.8 – Photographie du mode`le de CEC et du dispositif expe´rimental
(a) Pas de caillots (b) Pre´sence de caillots
Fig. 4.9 – Exemples de raccords en Y sujets ou non a` la coagulation du sang
notre objectif est de retarder le phe´nome`ne de coagulation, ce qui se traduit par
une augmentation du temps ne´cessaire a` l’annulation du de´bit mesure´.
Le sang , en tant que matie`re organique active, est caracte´rise´ de manie`re ge´-
ne´rale par un bilan coagulo-lytique qui permet de de´terminer diffe´rents facteurs
de la coagulation. Dans notre cas, la thromboe´lastographie est la seule caracte´risa-
tion utilise´e. Cette technique permet d’explorer les phe´nome`nes intervenant dans la
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coagulation sanguine, plus particulie`rement l’aspect temporel ainsi que les qualite´s
dynamiques et me´caniques du caillot [For01, Val03, Bal00, Pri03]. En pratique,
le Thromboe´lastographe est un appareil semblable au viscosime`tre de Couette. Le
re´sultat est pre´sente´ sous la forme d’un graphique appele´ thromboe´lastogramme
(TEG), comme illustre´ sur la Fig. 4.10. La courbe est trace´e sur une feuille qui se
de´place a` la vitesse de 2 mm/min, l’axe des abscisses est gradue´ en millime`tre et
correspond a` un temps. L’exploitation du releve´ permet de de´finir les parame`tres
suivant :
– r : temps requis pour le de´but de la formation du caillot ; il repre´sente le taux
de formation initiale de fibrine (compris normalement entre 15 et 30 mm) ;
– k : temps se´parant le de´but de la formation du caillot d’un niveau pre´-e´tabli
de viscosite´ du caillot d’une amplitude de 20 mm ; il est le re´sultat de l’ac-
cumulation et de la re´ticulation de fibrine (compris normalement entre 6 et
12 mm) ;
– α : angle de se´paration calcule´ entre les tangentes correspondant a` la vitesse
de croissance des caillots (compris normalement entre 50 et 60 )˚ ;
– AM : amplitude maximale, distance maximale entre les tangentes mesurant
la force des caillots, elle est fonction des proprie´te´s dynamiques de la fibrine
et des plaquettes (comprise normalement entre 50 et 60 mm).
r k
AM
α
20 mm
Fig. 4.10 – Courbe d’un TEG
La mesure des parame`tres r, k et AM permettent de de´terminer un parame`tre
appele´ indice du potentiel thrombodynamique (14) note´ IPT . Il relie les carac-
te´ristiques structurales avec la pe´riode de formation d’un caillot. Il permet ainsi
de classer les individus par niveau d’anticoagulation : hypocoagulation structurale
(< 5), normocoagulation ([5, 10]), hypercoagulation structurale (> 12). Ce para-
me`tre est celui qui est retenu pour de´terminer le taux d’activite´ du sang dans les
(14) Thombodynamic Potential Index (TPI)
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diffe´rentes manipulations. L’indice IPT est donne´ par la formule suivante :
IPT =
ε
k
(4.1)
ou`
ε =
100.AM
100− AM
est appele´ coefficient de visco-e´lasticite´.
Retenons que plus la valeur de l’IPT est grande, plus le temps de coagulation
est court (sang tre`s actif). Inversement, plus l’IPT est petit, plus le temps de
coagulation est long (sang peu actif).
Pour re´sumer, une manipulation est caracte´rise´e par un couple [temps de coa-
gulation, valeur d’IPT associe´]. Cette association est importante pour la raison
suivante : si du sang est pre´leve´ sur un meˆme cochon mais a` deux moments dif-
fe´rents, par exemple le premier apre`s que le cochon soit endormit et le second
quelques heures plus tard, les IPT correspondants peuvent avoir des valeurs tre`s
diffe´rentes du fait qu’entre ces deux instants, le cochon a pu subir des ”agressions”
exte´rieures (cause´es par les e´le`ves chirurgiens !). Celles-ci favorisent l’activation du
sang par re´action qui devient donc plus sujet a` des coagulations rapides.
4.4.2 Expe´riences in situ avec les actionneurs PIVERT
4.4.2.1 Releve´s expe´rimentaux
4.4.2.2 Manipulations sans actionneur
Les manipulations pre´sente´es dans cette section ont pour but de cre´er une
base de donne´es sur les temps de formation de caillots en fonction des IPT . Ces
re´sultats serviront de re´fe´rence pour les e´tudes avec actionneurs. Nous pourrons
ainsi conclure sur la pertinence des manipulations re´alise´es avec actionneurs en
comparant les e´carts observe´s entre les donne´es pre´sente´es ci-dessous et celles
obtenues avec actionneur.
A titre d’exemple, la Figure 4.11 pre´sente deux releve´s typiques (de´bit avant
et apre`s le raccord, tempe´rature du sang) pour un sang ayant un IPT de 27 et
un autre de 83. Il est remarquable de voir la diffe´rence notable entre les temps de
coagulation releve´s pour ces deux essais (83 min pour le premier et 24 min pour le
second). Cet exemple montre l’importance de la caracte´risation du sang et surtout
de son taux d’activite´, carcte´rise´ ici par l’indice du potentiel thrombodynamique.
A noter que les e´carts qui apparaissent entre les de´bits sont dus a` un de´faut pre´sent
sur une des sondes de de´bit. Cette diffe´rence est pre´sente dans toutes les manipu-
lations mais n’a aucun impact sur notre e´tude.
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(a) IPT = 27, tc = 83 min
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(b) IPT = 93, tc = 21 min
Fig. 4.11 – Exemple de releve´ pour des manipulations sans actionneur
Les manipulations sans actionneur sont divise´es en deux groupes. Le premier,
nomme´ Bilan 1, concerne les premie`res se´ances d’essais ou` une faible dose d’he´pa-
rine (0, 5 U/mL) e´tait injecte´e dans les seringues permettant de pre´lever le sang.
L’utilisation d’he´parine e´vitait la coagulation du sang durant le trajet entre le bloc
ope´ratoire ou` sont place´s les cochons et notre salle de manipulation. Il s’est ave´re´
par la suite que l’he´parine n’e´tait pas ne´cessaire. Ainsi pour le deuxie`me groupe de
manipulation sans actionneur (Bilan 2), aucun anticoagulant n’est utilise´, condi-
tion qui consolide le mode`le de formation de caillots mis en place. L’ensemble des
releve´s est re´pertorie´ dans le Tableau 4.1 ou` le temps de coagulation est note´ tc.
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Parame`tres du TEG Temps
Manip. r k AM IPT tc
(mm) (mm) (mm) (min)
Bilan 1
1 9 - - 27 83
2 7 - - 50 32
3 9 - - 66,5 43
4 9 - - 93 24
5 11 - - 26 40
6 5 - - 46 35
Bilan 2
1 3 - - 40,6 48
2 6 - - 48 30
3 11 - - 36 44
4 6 - - 69 15
5 11 3 53 37,6 55
6 6 2 53 56,5 18
7 6 2 55 61 22
8 8 3 56 42,3 35
9 5 2 62 81,6 35
10 13 3 64 59,3 133
11 10 2 72 128,7 35
12 7 2 68 106 28
13 6 2 63 85 8
Tab. 4.1 – Mesures pour les manipulations sans actionneur
4.4.2.3 Manipulations avec les actionneurs
Plusieurs campagnes d’essais ont e´te´ re´alise´es avec les actionneurs PIVERT. Ces
campagnes correspondent a` une utilisation bien spe´cifique des actionneurs tant en
terme de configuration que d’amplitude vibratoire et de fre´quence. Les mesures
ainsi effectue´es sont reporte´es dans le Tableau 4.2. Ce tableau pre´sente les IPT ,
les temps de coagulation tc ainsi que la configuration d’actionneur employe´, la
fre´quence d’excitation f et la vitesse vibratoire u˙ associe´e.
Les manipulations sont de´finies comme suit :
– Bilan 3 : actionneur PIVERT 1 utilise´ en re´gime quasi-statique (100 Hz)
pour une tension d’alimentation de 100 V ,
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Parame`tres du TEG Temps Actionneur
Manip. r k AM IPT tc Nom f u˙
(mm) (mm) (mm) (min) (Hz) (mm/s)
Bilan 3
1 8 - - 78 34
P
IV
E
R
T
1 100 2.31
2 67 - - 1,38 120 100 2.31
3 11 - - 27 95 100 2.31
4 7 - - 78 24 100 2.31
5 5 - - 48 29 100 2.31
Bilan 4
1 17 5 58 27,6 12
P
IV
E
R
T
1
600 528
2 14 3 60 50 18 660 581
3 8 1 74 284 19 650 572
4 6 2 70 116,5 26 650 572
5 7 2 64 89 13 620 545
6 6 2 68 106 11 650 572
7 4 2 69 11 9,5 670 589
8 3 2 67 101,5 11 670 589
9 5 2 65 93 11 640 563
Bilan 5
1 10 3 53 37,6 66
P
IV
E
R
T
2
620 105
2 14 4 58 33,5 44 610 103
3 12 3 63 56,6 7 610 103
4 6 3 62 54,3 17 620 105
5 9 2 60 75 31 620 105
6 8 3 64 59,3 25 610 103
7 4 2 63 85 13 620 105
Bilan 6
1 7 6 49 16 12
P
IV
E
R
T
2 890 168
2 8 5 53 22,6 17 980 205
3 7,5 5,5 51 19,3 7 950 310
4 7,5 5,5 51 19,3 6 930 237
Bilan 7
1 10 4 52 27 98
P
IV
E
R
T
3 640 168
2 11 2 59 72 118 620 163
3 8 2 61 78 80 660 174
4 5 2 64 89 51 650 171
Tab. 4.2 – Mesures pour les manipulations avec actionneur
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– Bilan 4 : actionneur PIVERT 1 utilise´ a` la premie`re re´sonance (∼ 660 Hz)
pour une tension d’alimentation de 100 V ,
– Bilan 5 : actionneur PIVERT 2 utilise´ a` la premie`re re´sonance (∼ 590 Hz)
pour une tension d’alimentation de 78 V ,
– Bilan 6 : actionneur PIVERT 2 utilise´ a` la deuxie`me re´sonance (∼ 850 Hz)
pour une tension comprise entre 37 et 64 V (cf. explications ci-dessous),
– Bilan 7 : actionneur PIVERT 3 utilise´ a` la premie`re re´sonance (∼ 650 Hz)
pour une tension d’alimentation de 80 V .
Les manipulations du Bilan 6 ont e´te´ effectue´es pour des tensions d’alimentation
diffe´rentes car il a e´te´ observe´, lors des caracte´risations effectue´es au laboratoire,
que le raccord en Y se fendait au niveau de la divergence exte´rieure en contact
avec le maˆt de bute´e. Ce proble`me est lie´ au contact entre le raccord et le maˆt qui,
semble-t-il, ne s’effectue pas dans des conditions me´caniquement satisfaisantes.
En effet, l’angle forme´ par le maˆt de bute´e n’est pas identique a` celui du raccord
(a` quelques degre´s pre`s), d’ou` une flexion des branches divergentes entraˆınant une
fissure. Apre`s plusieurs essais, nous avons pu de´terminer une tension limite de
60 V pour laquelle le raccord ne se brise plus. Les manipulations ont e´te´ re´alise´es,
dans l’ordre, pour une tension de 37 V , 41 V , 64 V et 50 V . La diffe´rence entre
les vitesses vibratoires est due a` ces diffe´rentes valeurs de tension.
Dans certaines configurations, les fre´quences de re´sonance sont le´ge`rement
diffe´rentes de celles trouve´es lors de la caracte´risation. Ces e´carts sont dus a`
l’usinage sur les flans du raccord en Y qui n’est jamais parfaitement identiques.
Il est fait en sorte que l’e´paisseur de la paroi finale soit d’environ 1 mm, mais la
reproductibilite´ de cette e´paisseur difficilement mesurable reste de´licate a` obtenir
par usinage. Ces changements de structures expliquent les petits e´carts observe´s
sur les fre´quences de re´sonance.
La Figure 4.12 montrent les actionneurs PIVERT en situation de fonctionne-
ment dans le mode`le de CEC.
4.4.2.4 Exploitation des re´sultats
Si nous repre´sentons les re´sultats acquis lors des manipulations sur un gra-
phique ou` sont reporte´s en abscisse les indices d’IPT et en ordonne´es les temps de
coagulation tc, nous obtenons les nuages de points pre´sente´s sur la Figure 4.13.
Sous cette forme, la lecture de ce graphique n’est pas e´vidente. Les nuages de points
se chevauchent et aucune conclusion ne semble pouvoir eˆtre tire´e pour l’instant.
Afin de rendre ces re´sultats plus exploitables, une interpolation des points de
mesures associe´s a` chaque manipulation a e´te´ effectue´e. Pour cela, une courbe des
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(a) PIVERT 1
(b) PIVERT 2
(c) PIVERT 3
Fig. 4.12 – Photographies des actionneurs dans le mode`le de CEC
tendances de type puissance (y = a.xb) est calcule´ pour tous les bilans a` l’aide du
logiciel EXCEL. Par cette de´marche, nous ne cherchons pas a` e´tablir un mode`le
comportemental pre´cis de la variation du temps de coagulation en fonction du
parame`tre IPT , mais plutoˆt une courbe qui soit l’image de la variation des points
mesure´s. La lecture du graphique comportant les points de mesures et les courbes
de tendance devient alors plus parlante. Pre´cisons qu’aucune relation entre le temps
de coagulation et l’indice IPT n’a pas pu eˆtre trouve´e dans la litte´rature.
Les interpolations sont illustre´es sur la Figure 4.14. A titre d’information,
le Tableau 4.3 donne les valeurs des parame`tres des courbes en puissance ainsi
que le re´sultat de calcul statistique portant sur le coefficient de corre´lation r, le
coefficient de de´termination r2 et l’erreur standard S.
La plupart des coefficients de corre´lations sont supe´rieurs ou e´gaux a` 0, 5 ce
qui correpond a` une approximation moyenne. Dans notre situation, ces ordres
de grandeurs paraˆıssent tout a` fait acceptables. Seule la courbe des tendances
du Bilan 6 donne un coefficient de l’ordre de 0, 3. Compte tenu du nombre de
points et de la faible variation de ceux-ci, cette interpolation est seulement prise
en compte dans le domaine de variation des points de mesures.
Les courbes de tendances refle`tent, dans la majorite´ des cas, une e´volution
logique du temps de coagulation. Les IPT faibles sont associe´s a` des temps
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Fig. 4.13 – Trace´ des points de mesures de toutes les manipulations
a b r r2 S
Bilan 1 385,45 -0,5932 0,65 0,42 17,6
Bilan 2 347,93 -0,5876 0,593 0,352 36,2
Bilan 3 156,13 -0,3605 0,801 0,642 30,4
Bilan 4 6,4929 0,1761 0,439 0,19 5,2
Bilan 5 4572 -1,3217 0,685 0,469 18,3
Bilan 6 0,8828 0,809 0,295 0,0869 5,93
Bilan 7 320,14 -0,3682 0,499 0,249 38,9
Tab. 4.3 – Parame`tres statistiques des courbes des tendances par rapport aux
mesures
de coagulation longs et inversement. Le choix de la fonction puissance pour les
courbes de tendance semble donc satisfaisant.
A ce stade, une premie`re analyse est re´alise´e pour les manipulations sans ac-
tionneur. Le comportement des Bilans 1 et 2 laisse apparaˆıtre une faible variation.
La pre´sence d’he´parine dans les seringues n’a pas eu d’influence sur les essais. Ces
deux ensembles de manipulations sont donc re´unis pour ne former qu’un seul bi-
lan, nomme´ Bilan 1’, dont le trace´ est pre´sente´ sur la Figure 4.15. Ces mesures
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Fig. 4.14 – Trace´ des mesures et des interpolations
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constituent de´sormais la base de donne´es qui permet d’effectuer les comparaisons
avec les manipulations avec actionneur.
Les parame`tres de la courbe de tendance du Bilan 1’ sont : a = 398, 58 et
b = −0, 6151. Les parame`tres statistiques associe´s sont : r = 0, 561, r2 = 0, 315 et
S = 31, 7. Ces derniers sont encore assez satisfaisants pour notre analyse finale.
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Fig. 4.15 – Rassemblement des manipulations sans actionneur
4.4.2.5 Analyse des re´sultats
A l’aide de l’ensemble des re´sultats expe´rimentaux disponibles, l’influence
des actionneurs peut eˆtre analyse´e objectivement. En prenant le Bilan 1’ comme
re´fe´rence, les conclusions seront formule´es en deux e´tapes : une analyse ge´ne´rale
avec les valeurs moyennes des diffe´rents parame`tres, suivi d’une e´tude plus
de´taille´e des mesures et courbes des tendances.
La premie`re analyse est re´alise´e sur les valeurs moyennes et les e´carts-types
de chaques bilans. Cette approche permet d’avoir une premie`re ide´e, sur un plan
global, de l’influence des actionneurs. Les re´sultats des calculs sont pre´sente´s dans
le Tableau 4.4.
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tc (min) IPT
Moyenne Ecart-type Moyenne Ecart-type
Bilan 1 : 43,29 18,99 51,42 25,42
Bilan 2 : 38,92 31,24 65,51 28,19
Bilan 1’ : 40,45 27,11 61,06 27,47
Bilan 3 : 60,40 44,04 46,48 33,18
Bilan 4 : 14,35 8,86 97,62 79,02
Bilan 5 : 30 22,77 57,33 18,48
Bilan 6 : 10,5 5,07 19,3 2,69
Bilan 7 : 86,75 28,44 66,5 27,65
Tab. 4.4 – Moyennes et e´carts-types des diffe´rents regroupements de manipulations
Les trace´s des valeurs moyennes sous forme d’histogrammes sont pre´sente´s sur
la Figure 4.16. Les premiers constats que nous pouvons tirer sont les suivants :
– Bilan 3 : l’IPT moyen est le´ge`rement infe´rieur a` celui du Bilan 1’, le fait
d’avoir un temps de coagulation le´ge`rement supe´rieur s’inscrit dans la logique
d’essais sans actionneur. Il semblerait donc que l’actionneur PIVERT 1 en
utilisation quasi-statique n’ait aucune influence sur le temps de coagulation.
– Bilan 4 : il est difficile de porter un jugement d’apre`s ce graphique sur ces
essais. La valeur moyenne de l’IPT e´tant tre´s e´leve´e, aucune conclusion ne
sera porte´e pour l’instant.
– Bilan 5 : ces manipulations pre´sentent un IPT moyen, proche de celui du
Bilan 1’, mais le temps de coagulation moyen est infe´rieur d’environ 10 min.
L’actionneur PIVERT 2 alimente´ a` la premie`re re´sonance semble favoriser
le´ge`rement la formation de caillots.
– Bilan 6 : il pre´sente un IPT plutoˆt faible, d’environ 20, ce qui s’accompagne
normalement d’un temps de coagulation long. Avec un temps moyen d’en-
viron 10 min, l’actionneur PIVERT 2 excite´ a` la deuxie`me re´sonance donne
l’impression de favoriser pleinement la formation de caillots de sang.
– Bilan 7 : l’IPT moyen associe´ est d’environ 65. Etant le´ge`rement supe´rieur
a` celui du Bilan 1’, les temps de coagulation devraient eˆtre plus courts. Il
est remarquable de voir que, pour l’actionneur PIVERT 3, le temps moyen
de coagulation est supe´rieur au temps des essais sans actionneur, avec un
ordre de grandeur non ne´gligeable car environ e´gal a` 45 min. Ces essais
sont peut-eˆtre les plus prometteurs, et laisse a` croire que la configuration de
l’actionneur PIVERT 3 est la plus approprie´e pour augmenter le temps de
coagulation du sang.
La deuxie`me analyse est effectue´e sur le trace´ des nuages de points et des
courbes de tendances pre´sente´es sur la Figure 4.17.
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Fig. 4.16 – Histogramme des moyennes et e´carts-types des manipulations
La conclusion pre´ce´demment formule´e pour le Bilan 3 s’ave`re confirme´e par
ce dernier trace´. Trois points sur cinq sont confondus avec le nuage de points
forme´ par le Bilan 1’. De plus, la variation de la courbe de tendance suit celle des
manipulations sans actionneur. Il est donc le´gitime de conclure a` l’inefficacite´ de
l’actionneur PIVERT 1 dans une utilisation en re´gime quasi-statique (fre´quence
d’alimentation de 100 Hz).
Pour le Bilan 4, la Figure 4.17 nous donne une information supple´mentaire.
Le comportement pour les IPT e´leve´s (> 80) n’a pas e´te´ perturbe´, les temps de
144
4. Application a` l’assistance circulatoire : a` la recherche d’une fonction
antithrombotique
0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100 110 120 130 140
0
10
20
30
40
50
60
70
80
90
100
110
120
130
140
IPT
T
em
ps
t c
(m
in
)
Mesure
Interpolation
Bilan 1’ Bilan 3 Bilan 4 Bilan 5 Bilan 6 Bilan 7
 > N  ◦ F
Fig. 4.17 – Comparaison des mesures et courbes des tendances de toutes les ma-
nipulations
coagulations sont toujours aussi faibles (< 20 min). Si nous observons les temps
pour les IPT plus faibles (< 60), il apparaˆıt que ces temps sont reste´s tre`s courts
(∼ 10 min). Nous pouvons donc conclure que, lorsque l’actionneur PIVERT 1 est
alimente´ a` sa fre´quence de re´sonance, la formation de caillots de sang est favorise´e.
Lors d’essais re´alise´s au laboratoire avec les particules de fer stagnantes dans
le raccord, nous avions remarque´ que, en fonctionnement a` la re´sonance, les
particules se dispersaient suivant l’axe des actionneurs mais aussi autour de la
zone d’impact des actionneurs, conse´quence de la propagation des vibrations
ge´ne´re´es dans le fluide. Le phe´nome`ne ainsi visualise´, ne permet pas de ralentir la
formation de caillots comme nous l’avions imagine´, mais la favorise au contraire.
Le Bilan 5, qui correspond a` l’actionneur PIVERT 2 excite´ a` sa premie`re
re´sonance, ne semble pas marquer d’influence particulie`re. Les temps de coagula-
tion restent proche de ceux du Bilan 1’, avec pour certains des temps le´ge`rement
infe´rieurs. De plus, l’interpolation de ces manipulations est situe´e en dessous de
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la courbe e´talon. Il y a donc un effet visant a` favoriser la coagulation, certes peu
prononce´, mais existant.
Le nombre d’essais re´alise´s avec l’actionneur PIVERT 2 pour le second mode
de re´sonance, formant le Bilan 6, est faible. Seulement quatre essais ont suffit pour
de´montrer que l’actionneur favorise la coagulation du sang. Les points, qui ont une
valeur d’IPT d’environ 20, ont tous des temps qui sont infe´rieurs a` 20 min, ce qui,
bien suˆr, ne va pas dans la logique de variation.
Cependant, deux remarques sont a` faire pour cette configuration. La premie`re
porte sur des essais re´alise´s avec le mode`le de CEC, ce dernier e´tant rempli d’eau
encemense´e de fines particules (Kalliroscope) et le´ge`rement colore´e. L’utilisation
de l’actionneur excite´ a` son second mode de re´sonance ge´ne`re des zones ”troubles”
dans le fluide au niveau des points d’appuis de l’actionneur. Pour des vitesses de
fluide faibles, ces zones peuvent eˆtre de la taille du diame`tre du raccord. Avec des
vitesses comme celle du mode`le, cette zone se retrouve de plus en plus accole´e a` la
paroi du raccord (Figure 4.18).
La deuxie`me remarque concerne les essais effectue´s avec le sang de cochon.
De manie`re ge´ne´rale, la formation du caillot dans le raccord se fait en moins de
5 minutes. Nous avons pu constater qu’avec l’actionneur PIVERT 2, les temps de
formation du caillot et surtout d’obturation du circuit ont pu eˆtre sensiblement
prolonge´s (exemples sur la Figure 4.19), jusqu’a` des temps compris entre 10 et
15 min. Ce phe´nome`ne est duˆ aux perturbations explique´es ci-dessus qui, de ma-
nie`re locale, empeˆchent l’adhe´sion du caillot sur la paroi du raccord. En effet, sur les
quatres manipulations re´alise´es, trois raccords ne pre´sentaient pas de caillot dans
les branches divergentes. Nous retrouvons alors l’effet utilise´ pour le de´collement
de particules. Notons que l’obturation du circuit se produit au niveau du second
raccord en Y (confluence).
La premie`re conclusion pour le Bilan 7, formule´e a` partir des histogrammes
des valeurs moyennes, e´tait de´ja` positive. La Figure 4.17 tend a` confirmer cette
conclusion. Nous pouvons voir que trois points sur quatre sont positionne´s au
dessus de l’interpolation du Bilan 1’ et que, de plus, ces points n’ont pas de
mesures similaires a` IPT e´quivalent. Les trois manipulations offrant les meilleurs
re´sultats correspondent aux manipulations 2 (IPT = 72), 3 (IPT = 78) et 4
(IPT = 89) qui ont des temps associe´s respectivement de 118, 80 et 51 min. En
comparant ces re´sultats avec l’interpolation du Bilan 1’, la diffe´rence de temps
est d’environ 90 min pour la premie`re, 52 min pour la deuxie`me et 25 min pour
la troisie`me. Ainsi, la configuration PIVERT 3, permet de retarder le temps de
coagulation de 25 a` 90 min ! Ce sont actuellement les meilleures performances que
nous avons pu obtenir.
Retenons finalement que, sur les trois configurations d’actionneur PIVERT,
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Fig. 4.18 – Ge´ne´ration de perturbation avec l’actionneur PIVERT 2
seule la troisie`me offre des re´sulats positifs avec des gains en temps de coagulation
qui sont encourageants. Les deux premie`res versions tendent au contraire a` favoriser
la formation de caillots. Les perturbations supple´mentaires qu’elles injectent dans
le fluide en sont vraisemblablement la cause.
4.5 Conclusion
Ce dernier chapitre a pre´sente´ l’application principale de notre travail
qui a pour objectif l’e´tude de la faisabilite´ d’une fonction antithrombotique fon-
de´e sur la mise en œuvre d’un syste`me e´lectroactif d’activation vibratoire parie´tale.
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Fig. 4.19 – Exemples de retard dans la chute de de´bit provoque´ par l’actionneur
PIVERT 2
Certains patients souffrant de proble`mes cardiovasculaires doivent avoir recourt
a` des syste`mes d’assistance circulatoire. L’analyse succincte de cette proble´matique
me´dicale a permis de dresser un rapide e´tat de l’art des dispositifs permettant de
remplacer de manie`re temporaire la fonction de pompe joue´e normalement par le
coeur. Il existe ainsi principalement deux familles : les syste`mes extracorporels, tels
que le ThoratecTM et le TandemHeartTM et les syste`mes intracorporels, tels que
le HeartMateTM et le NovacorTM. Les deux principales technologies d’actionneurs
employe´es sont soit pneumatique, soit e´lectromagne´tique.
En chirurgie thoracique et cardiovasculaire, les ope´rations a` coeur ouvert
ne´cessitent l’utilisation de circulation extracorporelle (CEC). Ces dispositifs
assurent la continuite´ de la circulation sanguine et l’oxyge´nation du sang pendant
l’intervention chirurgicale. Ces syste`mes entre e´galement dans le cadre de l’assis-
tance circulatoire.
Les principales caracte´ristiques du sang ont ensuite e´te´ rappele´es, tant en
termes de composition qu’en ce qui concerne le me´canisme d’he´mostase. Ce me´ca-
nisme de´finit l’ensemble des phe´nome`nes qui coope`rent a` l’arreˆt des saignements et
a` la pre´vention de formation de caillots dans les vaisseaux sanguins. L’he´mostase
est de´couple´e en trois se´quences (l’he´mostase primaire, l’he´mostase secondaire et
la fibrinolyse) dont les deux premie`res correspondent a` la coagulation du sang
et la troisie`me a` la de´gradation du caillot sanguin. Les facteurs de´clenchants
la formation de caillots ou facteurs he´modynamiques, sont nombreux. Parmi
les plus influents, le changement de type d’e´coulement du sang (bifurcations,
re´tre´cissements), la pre´sence de zone de stagnation ou de turbulence ainsi que la
pre´sence en grande concentration de globules rouges et de plaquettes constituent
des e´le´ments de´terminants pour notre e´tude. Ces facteurs e´tablissent un lien
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direct avec les e´tudes fluidiques pre´sente´es dans le Chapitre 2. Le raccord en Y
pre´ce´demment e´tudie´ pre´sentant des zones de faibles vitesses et des turbulences,
le choix de cette ge´ome´trie s’ave`re donc parfaitement cohe´rente avec les objectifs
de notre e´tude.
A l’aide des actionneurs conc¸us et caracte´rise´s dans le Chapitre 3, l’effet de
vibrations injecte´es au niveau des parois du raccord, sur le temps de coagulation
du sang a ainsi pu eˆtre analyse´ expe´rimentalement.
Le mode`le de CEC permettant de reproduire la formation de caillots de sang
dans le raccord en Y a tout d’abord e´te´ de´crit et caracte´rise´. Ce mode`le, constitue´
d’une pompe a` galet, de tuyaux he´parine´s et de diffe´rentes connexions, offre la
possibilite´ de cre´er une base de donne´es sur les temps de coagulations servant de
re´fe´rence a` notre e´tude. La caracte´risation de chaque e´chantillon de sang utilise´
dans les manipulations est re´alise´ par l’interme´diare d’un Thromboe´lastographe
qui de´finit le taux d’activite´ du sang en termes de l’indice du potentiel thrombo-
dynamique (IPT ).
L’influence des actionneurs PIVERT sur le temps de coagulation, tel qu’il est
de´fini dans notre approche, a e´te´ e´tudie´ au cours de 5 campagnes d’essai. L’utilisa-
tion de l’actionneur PIVERT 1 en re´gime d’excitation quasi-statique n’a eu aucune
influence. A ce stade, l’explication de cette inefficacite´ tient vraisemblablement
a` la faible fre´quence mise en jeu (∼ 100 Hz) qui, combine´ a` une amplitude de
de´placement re´duite, ne permet pas d’obtenir des vitesses vibratoires d’amplitude
suffisante. En revanche, l’actionneur PIVERT 1 excite´ a` son premier mode de
re´sonance, a clairement favorise´ la formation de caillots. L’actionneur PIVERT
2 n’a semble-t-il eu aussi aucune influence a` son premier mode de re´sonance
mais, excite´ au niveau du second, il semble avoir aussi favoriser la coagulation
du sang. Enfin, l’actionneur PIVERT 3 exploite´ au niveau de sa premie`re
fre´quence de re´sonance (∼ 650 Hz), a donne´ les re´sultats les plus prometteurs.
Le temps de coagulation a pu ainsi eˆtre retarde´ pour certains essais de 25 a` 90min !
La de´marche et le protocole expe´rimental de ces travaux sont maintenant bien
e´tablis. La base de donne´es des manipulations sans actionneur est assez riche pour
rendre les re´sultats pre´sente´s dans ce dernier chapitre cohe´rents et fiables. Les
attentes actuelles tournent autour de manipulations supple´mentaires avec l’action-
neur PIVERT 3 qui, comme nous pouvons le constater, pre´sente les re´sultats les
plus encourageants.
Conclusion ge´ne´rale
Le travail pre´sente´ dans ce me´moire a concerne´ l’e´tude de faisabilite´ d’une
fonction e´lectroactive destine´e au controˆle d’e´coulement dans le domaine de
l’assistance circulatoire. La proble´matique conside´re´e a trait plus particulie`rement
a` la mise au point d’un syste`me antithrombotique actif fonde´ sur l’injection de
vibrations parie´tales locales au sein d’un circuit sanguin intra ou extracorporel en
vue de limiter le de´veloppement de caillots.
Le premier chapitre a propose´ un tour d’horizon des diffe´rentes familles de
mate´riaux actifs disponibles a` ce jour, associe´ a` une analyse non exhaustive de
leurs applications, pre´sentes ou a` venir, dans le domaine me´dical.
Ces diffe´rentes familles de compose´s e´lectroactifs ont e´te´ classe´es selon la
forme d’e´nergie utilise´e pour controˆler leur transformation de nature ”´electrique”
(ce´ramiques, polyme`res et co-polyme`res pie´zoe´lectriques, polyme`res ioniques,
mate´riaux e´lectrostrictifs, fluides e´lectrorhe´ologiques), ”magne´tique” (alliages
magne´tostrictifs, fluides magne´torhe´ologiques) ou ”thermique” (alliages a` me´moire
de forme). Sur la base de cette analyse pre´alable, il ressort que les mate´riaux
magne´tostrictifs semblent, tout au moins en premie`re approche, plus difficiles a`
mettre en œuvre dans le contexte me´dical que leurs homologues pie´zoe´lectriques
ou e´lectrostrictifs. Cette re´alite´ tient essentiellement, a` performance sensiblement
e´quivalente, aux contraintes inhe´rentes a` la mise en œuvre de circuits magne´tiques
lourds et encombrants compare´s a` de simples e´lectrodes de´pose´es a` la surface des
mate´riaux.
Le tour d’horizon concernant les applications dans le domaine me´dical a
clairement de´montre´ le potentiel d’innovation technologique que repre´sente l’usage
des mate´riaux e´lectroactifs en vue de remplir des fonctionnalite´s tre`s varie´es. Des
syste`mes destine´s a` administrer des me´dicaments in vivo jusqu’a` la mise au point
de nouveaux concepts de micro-pompe, les travaux re´pertorie´s laissent entrevoir
un champ d’investigation tre`s prometteur dans le sens de la miniaturisation
des syste`mes, de l’ame´lioration des performances et de la facilite´ d’implantation
dans le milieu vivant. Ce potentiel est particulie`rement sensible dans le domaine
concerne´ par notre e´tude, a` savoir l’assistance circulatoire e´lectroactive.
Sur la base de cette e´tude pre´liminaire, le deuxie`me chapitre a e´te´ consacre´ a`
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l’e´laboration d’un mode`le analytique simplifie´ permettant de de´crire ”au premier
ordre” l’influence de vibrations parie´tales sur un e´coulement de fluide charge´ de
particules.
Apre`s quelques rappels de me´canique des fluides, la premie`re e´tape de l’e´tude
a consiste´ a` de´finir une ge´ome´trie de re´fe´rence repre´sentative des phe´nome`nes que
l’on cherche a` e´tudier. Graˆce a` un ensemble de simulations nume´riques, le choix
de cette ge´ome´trie s’est porte´ sur un raccord de type divergent qui favorise en
des zones de´termine´es l’apparition de bulles de recirculation au sein desquelles
la vitesse du fluide est inverse´e et quasiment annule´e a` certains endroits. Cette
annulation de vitesse joue un roˆle important dans le phe´nome`ne de coagulation
tel qu’e´tudie´ par la suite.
Sur la base de cette ge´ome´trie, l’e´tude the´orique de l’influence de vibrations
parie´tales sur des particules stagnantes a pu eˆtre re´alise´e. Compte tenu de
la complexite´ du proble`me physique pose´, le mode`le de´veloppe´ repose sur un
ensemble d’hypothe`ses simplificatrices relativement lourdes. Celles-ci se justifient
cependant par le caracte`re relativement global de l’analyse que l’on cherche a`
conduire. Ainsi, ce mode`le est directement de´duit du bilan des forces agissant
sur une particule baignant dans le fluide et soumise conjointement a` l’action de
l’e´coulement et des de´placements impose´s a` la paroi. Afin de ”simuler” l’agre´gation
de ces particules en un endroit donne´, le cas de particule de fer dans de l’eau,
pie´ge´es dans le champ d’un aimant permanent, a e´te´ conside´re´. La re´solution du
syste`me d’e´quations inte´grant l’ensemble des forces mises en jeu (pesanteur, force
de contact, force magne´tique, pousse´e d’Archime`de, force de masse ajoute´e, force
de traˆıne´e, force de lift, force de Tchen) a permis de de´terminer, d’une part, la
valeur minimale du champ magne´tique ne´cessaire a` son immobilisation, et, d’autre
part, la condition de de´collement de la particule soumise aux vibrations parie´tales
ge´ne´re´es sur la paroi.
Si le mode`le e´labore´ reste volontairement simple au stade actuel de l’e´tude,
il pourrait faire l’objet d’ame´liorations significatives, s’agissant notamment de
la prise en compte d’un champ de vitesse beaucoup plus re´aliste que le champ
uniforme initialement adopte´. C’est ne´ammoins sous cette forme premie`re que le
mode`le e´labore´ sera confronte´ a` l’expe´rience.
Le troisie`me chapitre a concerne´ la conception et la mise en œuvre du syste`me
e´lectroactif capable de ge´ne´rer les vibrations de paroi dont l’effet a e´te´ pre´ce´dem-
ment caracte´rise´. Ce dispositif doit e´galement servir de support expe´rimental a`
l’e´tude ulte´rieurement mene´e pour de´terminer l’effet de telles vibrations sur la
coagulation sanguine.
La de´finition du cahier des charges e´labore´ a` partir des caracte´ristiques du
circuit de re´fe´rence choisi a conduit a` se´lectionner une structure d’actionneur
relativement polyvalente fonde´ sur la mise en œuvre d’actionneurs line´aires
multicouches agissant sur le raccord par pincement selon trois configurations
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diffe´rentes. L’actionneur re´alise´ (PIVERT) est capable de ge´ne´rer des de´placements
en charge de l’ordre de 100 µm en re´gime re´sonant, pour diffe´rentes fre´quences
de travail comprises entre 600 et 1000 Hz. Apre`s avoir fait l’objet de simulations
par e´le´ment finis visant a` pre´de´terminer et affiner les caracte´ristiques du syste`me
d’actionnement, les trois configurations d’actionneurs ont e´te´ globalement ca-
racte´rise´es a` l’aide d’un sche´ma e´lectrique e´quivalent. Ce dernier a logiquement
servi de re´fe´rence pour la de´finition des circuits e´lectroniques d’alimentation et de
commande du dispositif.
Graˆce au dispositif re´alise´, la fonction de de´collement d’une particule par
de´formations parie´tales a e´te´ valide´e expe´rimentalement. Une premie`re e´tape a
concerne´ la ve´rification de la condition de de´collement e´tablie au Chapitre 2. A
cette fin, des particules de fer ont e´te´ introduites dans un circuit tubulaire ferme´
rempli d’eau et actionne´ par une pompe a` galets. Les observations effectue´es ont
confirme´ l’ordre de grandeur des vitesses vibratoires ne´cessaire a` la dispersion
des particules retenues par l’aimant dans l’e´coulement. Soulignons cependant que
ces observations demeurent relativement qualitatives. Une analyse plus pousse´e
de la validite´ du mode`le ne´cessiterait en effet la mise en œuvre de moyens
me´trologiques relativement sophistique´s (observation par technique de Particule
Image Velocimetry - PIV,...). Ne´ammoins, le caracte`re simplifie´ de cette approche
essentiellement me´canique se justifie pleinement au stade actuel de l’e´tude dont
l’enjeu principal concerne la coagulation du sang. Rappelons en effet que ce
phe´nome`ne complexe repose a` l’e´vidence sur une grande diversite´ de me´canismes
physiques (aspects me´canique, biochimique, e´lectrostatique,...), diversite´ que l’on
ne saurait raisonnablement aborder sans simplifications notoires.
Ainsi, le quatrie`me et dernier chapitre est consacre´ a` l’e´tude de faisabilite´ d’une
fonction antithrombotique fonde´e sur la mise en œuvre du syste`me e´lectroactif
pre´ce´demment de´crit.
Les enjeux d’une telle e´tude ont tout d’abord e´te´ replace´s dans le contexte de
l’assistance circulatoire. La possibilite´ de re´duire les doses de me´dicaments requises
pour palier la formation de caillots au sein d’un circuit sanguin comportant des
e´le´ments artificiels (raccords, valves,...) repre´sente une alternative tout a` fait
souhaitable dans bien des cas pour le patient.
Compte tenu des proprie´te´s tre`s spe´cifiques du fluide sanguin, ses principales
caracte´ristiques physiques, de meˆme que les me´canismes responsables de sa
coagulation, ont e´te´ brie`vement rappele´s. Parmi ces diffe´rents facteurs he´modyna-
miques, les conditions de l’e´coulement joue un roˆle non ne´gligeable, ce qui justifie
l’approche adopte´e dans la pre´sente e´tude.
Ainsi, le circuit tubulaire, la ge´ome´trie de re´fe´rence (raccord en Y) et le
syste`me d’actionneurs pre´ce´demment de´crits ont directement servi de base a`
l’e´tude expe´rimentale mene´e sur le sang. Ce mode`le de CEC a tout d’abord e´te´
exploite´ pour cre´er une base de donne´es de´finissant les temps de coagulation du
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sang en fonction d’un parame`tre caracte´risant son taux d’activite´, l’indice du
potentiel thrombodynamique (IPT ).
L’influence des actionneurs PIVERT sur le temps de coagulation a ainsi fait
l’objet de 5 campagnes d’essai re´alise´s avec du sang pre´leve´ sur des animaux
vivants. Ces expe´rimentations ont e´te´ conduites a` l’Ecole de Chirurgie de l’APHP.
L’analyse de l’ensemble des re´sultats obtenus de´montre diffe´rents types de
comportements selon le point d’application de la vibration sur le raccord et
l’amplitude de la vitesse vibratoire mise en jeu. Dans certaines configurations,
le temps de coagulation est re´duit sous l’effet d’une activation trop importante
du sang. En revanche, lorsque des vibrations d’amplitude moyenne (de l’ordre
de 60 µm pour une fre´quence de 650 Hz) sont applique´es juste en amont de
la divergence du raccord en Y, on observe une augmentation significative du
temps de coagulation qui tend a` de´montrer l’efficacite´ du principe pre´conise´. De`s
lors, si les re´sultats obtenus sont prometteurs, il s’agit maintenant de confirmer
les observations effectue´es au travers de nouvelles campagnes d’essai visant a`
pre´ciser les conditions les plus favorables pour la mise en e´vidence de l’action
antithrombotique recherche´e.
En conclusion, bien que reposant sur une approche relativement simplifie´e de
la physique des phe´nome`nes mis en jeu, la pre´sente e´tude a permis de de´mon-
trer l’influence de vibrations parie´tales sur la formation de caillots sanguins au
sein d’un circuit d’assistance circulatoire. Certes, les re´sultats obtenus a` ce jour
ne constituent qu’une premie`re e´tape dans l’e´laboration d’une solution ve´ritable-
ment applicable au niveau me´dical. Toutefois, au-dela` du caracte`re ope´rationnel
de la solution pre´conise´e, cette e´tude met clairement en e´vidence le be´ne´fice d’une
recherche re´solument pluridisciplinaire dans le domaine des mate´riaux e´lectroac-
tifs. De`s lors, l’enjeu principal d’une telle recherche ne se de´cline plus simplement
en termes ”d’application” d’une technologie particulie`re re´pondant a` un cahier des
charges donne´, mais concerne plus ge´ne´ralement la mise a` jour de fonctions e´lec-
trome´caniques innovantes suscite´es par la prise en compte de nouveaux besoins.
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Annexe A
Equations de la pie´zoe´lectricite´
Les e´quations constitutives de la pie´zoe´lectricite´ peuvent eˆtre repre´sente´es sous
quatre forme diffe´rentes selon le choix des variables d’entre´e et de sortie. Les va-
riables sont les suivantes :
– S : de´formation relative
– T : contrainte [N/m2]
– D : variation du de´plament e´lectriuqe [C/m2]
– E : champ e´lectrique [V/m]
Les vecteurs S et D sont des variables extensives, les vecteurs T et E sont des
variables intensives.
Variables S et D en fonction de T et E

S = [sE]T + [d]tE
D = [d]T + [εT ]E
(A.1)
avec :
– [sE] : souplesse a` champ e´lectrique constant [m2/N ],
– [d] : constante de charge [C/N ] ou [m/V ],
– [εT ] : permittivite´ die´lectrique a` contrainte constante [F/m].
Variables T et E en fonction de S et D

T = [cD]S − [h]tD
E = −[h]S + [βS]D
(A.2)
avec :
– [cD] : rigidite´ a` de´placement e´lectrique constant [N/m2],
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– [h] : constante pie´zoe´lectrique [N/C] ou [V/m],
– [βS] : imperme´abilite´ die´lectrique a` de´formation constante [m/F ].
Variables T et D en fonction de S et E

T = [cE]S − [e]tE
D = [e]S + [εS]E
(A.3)
avec :
– [cE] : rigidite´ a` de´formation constante [N/m2],
– [e] : constante pie´zoe´lectrique [C/m2] ou [N/m.V ],
– [εS] : permittivite´ die´lectrique a` de´formation constante [F/m].
Variables S et E en fonction de T et D

S = [sD]T + [g]td
E = −[g]T + [εT ]D
(A.4)
avec :
– [sD] : souplesse a` de´placement e´lectrique constant [m2/N ]
– [g] : constante de tension [m.V/N ] ou [m2/C],
– [εT ] : imperme´abilite´ die´lectrique a` contrainte constante [m/F ].
Relation entre les diffe´rentes constantes me´ca-
niques et e´lectriques
Constantes me´caniques :
[cE] = [sE]−1 (A.5)
[cD] = [sD]−1 (A.6)
[sD] = [sE]− [d]t[βT ][d] (A.7)
Constantes die´lectriques :
[βT ] = [εT ]−1 (A.8)
[βS] = [εS]−1 (A.9)
[εS] = [εT ]− [d][cE][d]t (A.10)
Equations de la pie´zoe´lectricite´ V
Constantes pie´zoe´lectrique :
[g] = [βT ][d] (A.11)
[e] = [d][cE] (A.12)
[h] = [βS][e] (A.13)
De´finition du coefficient de couplage e´lectrome´ca-
nique
Ce coefficient traduit l’aptitude du mate´riau a` convertir l’e´nergie d’une forme
e´lectrique a` une forme me´canique, et vice versa. Si l’e´nergie e´lectrique est note´e W
et l’e´nergie me´canique W ′, le coefficient de couplage e´lectrome´canique est de´fini
comme :
k =
√
W ′
W
(A.14)
L’identification des trois modes de couplage donne lieu aux expressions des
diffe´rents coefficients intrinse`ques suivant :
Mode longitudinal :
k33 =
√
d233
sE33 ε
T
33
(A.15)
Mode transversal :
k31 =
√
d231
sE11 ε
T
33
(A.16)
Mode de cisaillement :
k15 =
√
d215
sE44 ε
T
11
(A.17)
Dans le cas ge´ne´ral d’une structure et d’une de´formation quelconque, ces coeffi-
cients intrinse`ques de´finissent la limite supe´rieure du coefficient de couplage effectif
keff alors mis en jeu.

Annexe B
Caracte´ristique du coefficient de
la force de traˆıne´e
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Fig. B.1 – Variation du coefficient de traˆıne´e cT en fonction du nombre de Reynolds
relatif Rep pour diffe´rentes formes ge´ome´triques [Unc]
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Annexe C
Simulation de l’e´coulement d’un
fluide dans le raccord en Y
Les simulations pre´sente´es dans cet annexe sont identifie´es pour la valeur mini-
male de la vitesse d’entre´e du fluide soit 0.05 m/s qui correspond au temps t = 1 s.
Afin de mieux visualiser le comportement du sang en terme de varia-
tion de la viscosite´, nous pre´sentons une simulation re´alise´e pour une vitesse
d’entre´e constante de valeur 0.2 m/s. L’e´tude est re´alise´ en dynamique et les fi-
gures pre´sente´es correspondent au temps t = 1 s ou` le re´gime permanent est e´tabli.
Ecoulement d’eau pour une vitesse d’entre´e pulse´e
Figure C.1 Vecteurs vitesse de l’e´coulement
Figure C.2 Contours des vitesses de l’e´coulement
Ecoulement de sang pour une vitesse d’entre´e pulse´e
Figure C.3 Vecteurs vitesse de l’e´coulement
Figure C.4 Contours des vitesse de l’e´coulement
Ecoulement de sang pour une vitesse d’entre´e constante
Figure C.5 Vecteurs vitesse de l’e´coulement
Figure C.6 Contours des vitesses de l’e´coulement
Figure C.7 Contours de la viscosite´ du sang
Remarquons que la viscosite´ est la plus grande dans la zone ou` le fluide recircule.
Ceci est un signe pour le sang d’une grande pre´sence de plaquettes sanguines qui
rend cet aspect plus visqueux et peut jouer un roˆle important dans la formation
de caillots de sang.
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X Simulation de l’e´coulement d’un fluide dans le raccord en Y
Fig. C.1 – Vecteurs vitesse de l’e´coulement d’eau pour t = 1 s
Simulation de l’e´coulement d’un fluide dans le raccord en Y XI
Fig. C.2 – Contours des vitesses de l’e´coulement d’eau pour t = 1 s
XII Simulation de l’e´coulement d’un fluide dans le raccord en Y
Fig. C.3 – Vecteurs vitesse de l’e´coulement de sang pour t = 1 s
Simulation de l’e´coulement d’un fluide dans le raccord en Y XIII
Fig. C.4 – Contours des vitesses de l’e´coulement de sang pour t = 1 s
XIV Simulation de l’e´coulement d’un fluide dans le raccord en Y
Fig. C.5 – Vecteurs vitesse de l’e´coulement de sang pour une vitesse constante de
0.2 m/s
Simulation de l’e´coulement d’un fluide dans le raccord en Y XV
Fig. C.6 – Contours des vitesses de l’e´coulement de sang pour une vitesse constante
de 0.2 m/s
XVI Simulation de l’e´coulement d’un fluide dans le raccord en Y
Fig. C.7 – Contours de la viscosite´ du sang pour une vitesse constante de 0.2 m/s
Annexe D
Calcul du champ magne´tique
minimum immobilisant une
particule d’acier re´alise´ avec
MAPLE
1-De´finition des parame`tres et des forces mises
en jeu
1-1 Proprie´te´s du fluide
∗ Parame`tre de la force de traˆıne´e
> ct := 1/2 :
> k := 24 :
∗ Viscosite´ cine´matique de l’eau emm2/s
> nuf := 1e− 6 :
∗ Densite´ de l’eau en kg/m3
> rof := 1000 :
∗ Coefficient de la force de masse ajoute´e
> cma := 1/2 :
1-2 Proprie´te´s de la particule
∗ Densite´ de l’acier en kg/m3
> rop := 7500 :
∗ Diame`tre de la particule en m
> dp := 150e− 6 :
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∗ Masse de la particule en kg
> mp := rop ∗ Pi ∗ dpˆ 3/6 :
1-3 De´finition des parame`tres
∗ Coefficient de la force de masse ajoute´e
> ama := cma ∗ rof ∗ Pi ∗ dpˆ 3/6 :
∗ Coefficient de la force de traˆıne´e
> atr := ct ∗ k ∗ nuf ∗ rof ∗ Pi ∗ dp/4 :
∗ Coefficient de la force d’archime`de et de pesanteur
> aar := (rof − rop) ∗ Pi ∗ dpˆ 3/6 :
∗ Gravite´ en m/s2
> g := 9.81 :
∗ Coefficient de frottement
> cf := 0.2 :
∗ Valeur du temps pour les calculs en s
> tcalc := 0.5 :
1-4 Force magne´tique
∗ Surface de la particule en m2
> S := Pi ∗ dpˆ 2/4 :
∗ Perme´abilite´ magne´tique de l’air en H/m
> mu0 := 4 ∗ Pi ∗ 1e− 7 :
∗ Force magne´tique
> Fb := B 2ˆ ∗ S/(2 ∗mu0) :
1-5 Vitesse du fluide
∗ Vitesse moyenne en m/s
> U0 := 0.2 :
∗ Variation de la vitesse en m/s
> dU := 0.15 :
∗ Pe´riode en s
> T := 1 :
∗ Pulsation en rad/s
> w0 := 2 ∗ Pi/T :
∗ Vitesse du fluide en m/s
> Uf(t) := U0− dU ∗ cos(w0 ∗ t) :
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2-Equations diffe´rentielles des trajectoires selon
l’axe z et y
∗ Equation selon z
> eqz := (mp + ama) ∗ diff(Zp(t), t, t) + atr ∗ diff(Zp(t), t) =
(ama+ atc) ∗ diff(Uf(t), t) + atr ∗ Uf(t)−Rt :
∗ Equation selon y
> eqy := (mp + ama) ∗ diff(Y p(t), t, t) + atr ∗ diff(Y p(t), t) =
Rn− Fb+ aar ∗ g :
3-Re´solution des e´quations diffe´rentielles des tra-
jectoires
∗ Re´solution de l’e´quation en z
> soleqz := dsolve(eqz, Zp(0) = 0, d(Zp)(0) = 0 :
> soleqz1 := evalf(rhs(soleqz)) :
∗ Trace´ de la trajectoire selon z
> plot3d([soleqz1, 0], t = 0..2, Rt = −1e− 6..1e− 6); :
(se reporter a` la Figure D.1)
∗ Re´solution de l’e´quation en y
> soleqy := dsolve(eqy, Y p(0) = 0, d(Y p)(0) = 0 :
> soleqy1 := evalf(rhs(soleqy)) :
∗ Pour tracer le de´placement en y en fonction de B et Rn, nous prenons le
temps ou` le fluide est maximal soit t = 0.5 s
> t := tcalc :
> soleqy2 := soleqy1 :
∗ Trace´ de la trajectoire selon y
> plot3d([soleqy2, 0], B = 0..0.02, Rt = 0..1.5e− 6); :
(se reporter a` la Figure D.2)
4-De´termination de la force de re´action
∗ Temps correspondant a` la valeur maximale de la vitesse du fluide
> t := t1 :
> t1 := tcalc :
> seqZ1 := soleqz1 :
> solution Rt := solve(seqz1 = 0, Rt) :
> solution Rn := solution Rt/cf :
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5-Calcul du champ magne´tique pour immobiliser
une particule
5-1 De´termination de la relation Zp=(B,Rn)
∗ Pour utiliser le solveur intersection de MAPLE, l’e´quation de soleqy1 est
transforme´e en utilisant les parame`tres suivant : x = B2, y = Rn
> B := sqrt(x) :
> Rn := y :
> t := t2 :
> t2 := tcalc :
> seqy1 := soleqy1 :
> with(geom3d) :
∗ De´finition des plans et solution de l’intersection
> plane(p1, seqy1 = 0, [x, y, z] :
> plane2(p2, z = 0, [x, y, z] :
> intersection(l, p1, p2) :
> solution intersection := detail(l) :
5-2 Ope´rations interme´diaires pour affecter un nom aux
diffe´rentes solutions de l’e´quation de la droite d’intersection
> ptmp := op(3, solutionintersection) :
> ptmp1 := op(2, ptmp) :
> ptmp2 1 := op(1, ptmp1) :
> ptmp2 2 := op(2, ptmp1) :
> ptmp2 3 := op(3, ptmp1) :
> ptmp3 1 := rhs(ptmp2 1) :
> ptmp3 2 := rhs(ptmp2 2) :
> ptmp3 2 1 := op(1, ptmp3 2) :
> ptmp3 2 2 := op(2, ptmp3 2) :
5-3 Solution pour le champ magne´tique
> t := tcalc :
∗ Mise en forme de l’e´quation avec les variables B et Rn
> eqB := Rn1 = ptmp3 2 1 + ptmp3 2 2/ptmp3 1 ∗B1ˆ 2 :
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> Rn1 := solution Rn :
> B12 := solve(eqB,B1) :
∗ Solution du champ magne´tique minimum
> solution B := B12[2];
solution B := 0.0135
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Fig. D.1 – Courbe du de´placement selon l’axe z en fonction du temps t et de la
force de re´action tangentielle RT
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Annexe E
Proprie´te´s me´caniques,
e´lectriques et pie´zoe´lectriques des
mate´riaux utilise´s
La de´finition des diffe´rentes proprie´te´s des mate´riaux est ne´cessaire pour re´ali-
ser les simulations sous le logiciel ANSYS. Les caracte´ristiques me´caniques a` de´finir
sont la densite´ ρ (en kg/m3), le module de Young Y (en GPa) et le coefficient de
Poisson ν. Le seul parame`tre e´lectrique a` de´finir est la matrice des permittivite´s
relatives [ε] (en F/m). Enfin, les caracte´ristiques pie´zoe´lectriques traite´es par AN-
SYS correspondent aux parame`tres de´finis dans l’e´quation A.3 de l’Annexe A,
soit la matrice de rigidite´ a` de´formation constante [cE] (en N/m2) et la matrice
des constantes pie´zoe´lectriques [e] (en C/m2).
Le mate´riau pie´zoe´lectrique employe´ est une ce´ramique multi-couches fournie
par Morgan Electroceramics. Les ce´ramiques pie´zoe´lectriques sont de type PXE54
de cette socie´te´.
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Annexe F
Le coeur humain et la circulation
sanguine
Fig. F.1 – Vue en coupe d’un coeur humain
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XXVIII Le coeur humain et la circulation sanguine
Fig. F.2 – Principe de la circulation sanguine dans le corps
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